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Resumen 
 
 
El objetivo de este proyecto es el desarrollo e implementación de un 
electrocardiograma inalámbrico de pequeñas dimensiones que permita la 
monitorización remota de pacientes. Las facilidades de transmisión se han 
realizado utilizando un módulo de transmisión Bluetooth. 
 
El sistema está compuesto por una etapa analógica que se encarga de 
acondicionar la señal presente sobre el paciente, una etapa digital, compuesta 
por un microcontrolador y una interfaz gráfica para visualizar dicha señal. 
 
El sistema analógico se encarga de amplificar el nivel de la señal de entrada, 
además de separar la misma del ruido presente sobre el paciente 
 
El sistema digital está desarrollado sobre una plataforma microcontrolador, el 
cual se encarga de adquirir la señal analógica, para luego transmitirla a través 
de un módulo Bluetooth o vía RS232. 
 
Dado que es un sistema portátil se ha realizado un módulo que convierte la 
alimentación unipolar de una pila en una alimentación bipolar  que es necesaria 
para la alimentación de los componentes del sistema. 
 
El sistema también cuenta con una interfaz serie RS232 para poder tener la 
misma señal sobre un PC, en el cual con software de visualización y 
administración se puede implementar un sistema de monitoreo. 
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Overview 
 
 
The objective of this project is the development and implementation of a 
wireless electrocardiogram of small dimensions that allows the remote 
monitorización of patients. The transmission facilities have been made using a 
module of Bluetooth transmission. 
 
The system is made up of an analogical stage that is in charge to prepare the 
present signal on the patient, a digital stage, made up of a microcontroller and a 
graphical interface to visualize this signal. 
 
The analogical system is in charge to amplify the level of the entrance signal, 
besides to separate the same one of the present noise on the patient. 
 
The digital system is developed on a platform microcontroller, who is in charge 
to acquire the analogical signal, soon to transmit it through a Bluetooth module 
or via RS232. 
 
Since it is a portable system has been made a module that turns the single-pole 
feeding of a battery a bipolar feeding that is necessary for the feeding of the 
components of the system. 
 
The system also counts on an interface series RS232 to be able to have the 
same signal on a PC, in which with software of visualization and administration 
a observation system can be implemented. 
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 INTRODUCCIÓN Y OBJETIVOS 
 
Existen una serie de señales que han de ser supervisadas de forma constante 
o periódica en los pacientes. Las más comunes son la señal de concentración 
de oxígeno en la sangre, temperatura, presión arterial no invasiva, el 
electrocardiograma (ECG), etc. El electrocardiograma es el registro de los 
potenciales recogidos en la superficie corporal, originados por la actividad 
eléctrica del corazón. 
La llegada de nuevas tecnologías inalámbricas, como Bluetooth, hace posible 
el diseño de dispositivos de alto nivel de integración con estos fines. Se abre, 
pues, la posibilidad de transmitir las señales de origen biomédico a dispositivos 
de visualización (pantalla, PDA, PC...) o centros de procesado, sin que se vea 
limitada la movilidad del paciente. Este sistema soluciona los problemas del 
monitoreo de Holter, en el cual el paciente tenía que ir durante horas con un 
sistema de grabación que registraba la actividad eléctrica del corazón. 
Tradicionalmente la monitorización se ha realizado haciendo uso de 
dispositivos de alto volumen, a los cuales estaban conectados los pacientes a 
través de cables. Esto limita en gran medida la movilidad del paciente y por lo 
tanto su bienestar durante la estancia hospitalaria. Las ventajas de este 
dispositivo no redundan únicamente en la eliminación de los cables de los 
dispositivos actuales, sino que abre un abanico de nuevos escenarios de 
utilización. El hecho de utilizar Bluetooth y la existencia de multitud de 
dispositivos que implementan este estándar, reduce el coste de desplegar una 
red con este tipo de dispositivos. 
Mediante la comunicación del electrocardiógrafo con terminales móviles 
GPRS/UMTS, se pueden implementar sistemas en los que el rango de 
monitorización es elevado, facilitando la monitorización domiciliaria. 
A continuación, se da una visión sobre los diferentes bloques de los que consta 
el diseño, indicando sus principales características. Para concluir, se muestran 
los resultados obtenidos. 
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1. CONCEPTOS DE ELECTROCARDIOGRAMA 
1.1. Introducción 
Los patrones electrocardiográficos de normalidad quedaron establecidos hace 
tiempo, y hoy en día, con unos conocimientos adecuados, son pocas las dudas 
diagnósticas que debe plantearnos un ECG. El propio Eindhoven, ya hace más 
de un siglo, asignó una denominación a cada onda del ECG a medida que se 
éstas se iban inscribiendo, y así quedó establecido denominar P a la primera 
onda, y Q, R, ST y U a las sucesivas. Entre ondas, existen intervalos, 
segmentos, y puntos de referencia de un gran interés diagnóstico. Estos son; el 
intervalo PR, el punto J, el segmento ST, y el intervalo QT principalmente. 
  
Dentro de los que se considera un patrón electrocardiográfico normal, existen 
amplias variaciones, en lo que se refiere a frecuencia cardiaca, duración del 
PR, eje eléctrico, disposición de las ondas de repolarización ventricular, etc. 
 
En primer lugar, hemos de recordar que el electrocardiograma (ECG) es un 
registro lineal de la activación eléctrica del corazón (despolarización y 
repolarización del músculo cardíaco) que se va sucediendo en el tiempo. Por 
cada ciclo cardíaco se registran sucesivamente la curva de despolarización 
auricular (asa de P), que en el ECG corresponde a la onda P, la curva de 
despolarización ventricular (asa de QRS), que en el ECG origina el complejo 
QRS, y la curva de repolarización ventricular (asa de T), que da lugar a la onda 
T. El intervalo entre las ondas de un ciclo a otro es variable, depende de la 
frecuencia cardiaca y corresponde a la fase de reposo celular. El 
electrocardiograma se registra desde distintos puntos (derivaciones), 
originando curvas con distintas morfologías, pero siempre en condiciones 
normales con la cadencia mencionada con anterioridad (P-QRS-T). 
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1.2. Electrocardiograma 
El electrocardiograma (ECG o EKG) representa la actividad eléctrica de las 
células de un corazón normal. Este impulso es generado en un pequeño grupo 
de células conocido como nodo sinusal o nódulo de Keith-Flach. Este nodo se 
encuentra localizado en la parte superior de la aurícula derecha en la 
desembocadura de la vena cava superior. Este grupo de células es el principal 
marcapasos del corazón por su capacidad de producir un mayor número de 
despolarizaciones por minuto (90-60 lat/min). [1] 
 
 
El estímulo se propaga por todo el miocardio auricular produciendo su 
contracción. Posteriormente este estímulo alcanza la unión atrioventricular, que 
está a su vez conformada por tejido automático (nodo de Aschoff-Tawara) y por 
tejido de conducción (haz de His). De aquí surgen dos ramas, la izquierda y la 
derecha, por donde el estímulo eléctrico se distribuye por ambos ventrículos a 
través del sistema de Purkinje. Ver fig. 1.1. 
 
 
 
 
Fig. 1.1 Potenciales de acción en las células del sistema de conducción 
cardíaco. 
 
Esta transmisión del impulso eléctrico a través de las células miocárdicas es lo 
que va a dar lugar a las diferentes ondas que aparecen en el ECG.  
 
 
 
Fig. 1.2 Señal ECG 
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1.3. Ondas y segmentos 
 Las ondas del EKG se denominan  P,Q, R, S, T, U  y tienen voltaje positivo o 
negativos. Se originan por la despolarización y repolarización de distintas 
zonas del miocardio. A continuación se explicara de forma detallada cada una 
de las ondas y de los segmentos. [1] 
 
Onda P 
 
En condiciones de ritmo sinusal normal (NS)  y al ser irreconocible en el ECG 
convencional la actividad del NS, la primera inscripción corresponde a la onda 
P, la cual representa la despolarización de ambas aurículas. La duración de 
dicha onda suele ser inferior a 100 ms y su voltaje no excede de 2,5 mV. En el 
plano frontal su eje eléctrico coincide con el de QRS variando entre +40º y 
+60º. En casos de crecimiento de las cavidades auriculares, la onda P aumenta 
su voltaje y su duración y modifica su eje eléctrico. 
 
La repolarización auricular (Ta) sólo suele observarse en el ECG convencional 
en muy raras ocasiones, generalmente en casos de graves trastornos de la 
conducción inter-atrial ó en infartos auriculares extensos. 
 
Complejo QRS (ondas Q,R,S) 
 
Es la expresión electrocardiográfica de la despolarización de ambos 
ventrículos, siendo la inflexión de más amplio voltaje. Su duración varía entre 
60 ms y 100 ms siendo menor en el recién nacido y mayor en los ancianos. Su 
eje (AQRS) en el plano frontal varía ampliamente con la edad, aceptándose 
como normales oscilaciones desde +120º en el recién nacido, hasta -10º en el 
anciano. En promedio en el adulto joven el AQRS oscila entre +40º y +60º. 
 
Desviaciones exageradas del AQRS ó incrementos excesivos de voltaje indican 
dilatación e hipertrofia de las cavidades ventriculares, mientras que aumentos 
en la duración del QRS son típicos de trastornos de la conducción 
intraventricular (bloqueos de rama). 
 
Valoraremos  
 
• Q patológicas en derivaciones congruentes anatómicamente  
• voltaje   
• anchura  
• morfología  
Lo estudiaremos mas adelante 
 
El QRS mide menos de 0,12 ms   3 cuadraditos (para algunos 0,10 ms 
Si es ancho hay que pensar en: 
• hipertrofias ventriculares  
• necrosis (ondas Q)  
• BCRD (bloqueo completo rama derecha) 
 morfología en M en V1  
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• BCRI 
             morfología en M en V6  
       marcapasos 
                  morfología de BCRI y espiga previa  
• mió cardiopatías  
alteraciones electrolíticas  
 
Onda T 
 
Se corresponde con la repolarización ventricular y aparece al final del 
segmento ST. Su polaridad suele ser positiva en todas las derivaciones 
excepto en aVR y V1, y ocasionalmente en D3. La amplitud de la onda T es 
bastante variable de unas a otras derivaciones, aunque nunca debe exceder de 
0,6 mV (6 mm). En recién nacidos y niños pequeños la onda T suele estar 
invertida de V1 a V3/V4 tendiendo a la positividad con la madurez anatómica y 
fisiológica. Por lo general la rama ascendente de la T suele ser de inscripción 
lenta mientras que la descendente busca la isoeléctrica de forma rápida 
(asimetría). 
Ondas T de alto voltaje y ramas asimétricas se observan en la hipertonía vagal, 
mientras que la inversión simétrica de la onda T sobretodo en derivaciones 
precordiales izquierdas, suele ser bastante características de isquemia 
miocárdica, y de estados de sobrecarga mecánica de los ventrículos. 
 
Onda U 
 
Suele ser una deflexión de tan bajo voltaje que es irreconocible en la mayoría 
de las ocasiones. Se inscribe detrás de la onda T y sigue su misma polaridad, 
variando su amplitud entre 0,3 y 2 mm. Es más fácilmente visible en 
derivaciones V2-V4. Su presencia suele estar vinculada a trastornos de tipo 
hidroelectrolíticos, acción de determinadas drogas, y más raramente a la 
isquemia. 
 
Debe de tener la misma dirección que la T. Puede indicar ,si no es así 
,cardiopatía isquemica, hipopotasemia....Corresponde a la despolarización de 
las fibras de Purkinje o para otros la despolarización del tabique basal. 
 
 
 
Fig. 1.3 Ondas señal ECG 
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Intervalo PR 
 
Al final de la onda P se inscribe un período de inactividad eléctrica (intervalo 
PR) correspondiente al retraso fisiológico que sufre el estímulo en el nodo AV y 
cuya duración varía entre 120 y 220 ms.(3 a 5 cuadritos) Alargamientos de este 
segmento indican trastornos en la conducción AV (bloqueos AV) mientras que 
acortamientos inferiores a 120 ms, son típicos de síndromes de conducción AV 
acelerada (Wolf -Parkinson -White y Lown-Ganong-Levine) 
  
Es la distancia entre el comienzo de la onda P y  el principio del QRS. 
  
• Alargado: suele corresponder a Bloqueo AV de primer grado.  
• Acortado:  
o Taquicardias  
o síndromes de preexcitación (WPW)  
o ritmos nodales o auriculares bajos  
 
Intervalo QT 
 
Comprende desde el inicio de Q hasta el final T, y representa la 
despolarización y repolarización ventricular. Aunque su duración queda muy 
condicionada por la frecuencia cardiaca, suele situarse entre 300 y 440 ms. En 
1918 Bazet propuso una fórmula para corregir el valor del QT en función de la 
frecuencia cardíaca, mediante una constante (K) que en varones y niños tiene 
una valor de 0,37 y en mujeres de 0,40. Dicha constante (K) se multiplica por la 
raíz cuadrada de la diferencia obtenida entre dos ondas R correlativas: 
 
QTc = K (raíz cuadrada de R-R ) 
 
Taron y Szilagyi propusieron en 1952 otra fórmula en la que el QT corregido se 
calcula en función del QT medido divido por la raíz cuadrada del intervalo R-R: 
QTc=QT medido/ raíz cuadrada de R-R  
 
Con estos cálculos quedó establecido que el QTc no debería exceder en 
ningún caso de 425 ms. Alargamientos del QT suelen observarse en la 
isquemia miocárdica, trastornos electrolíticos, intoxicación por determinadas 
drogas, ó en síndromes complejos como el de Romano-Ward ó en el de Jerwell 
y Lange-Nielsen en donde la presencia y severidad de arritmias ventriculares 
es notable. 
 
Va desde el comienzo de la Q hasta el final de la T y se ajusta a la frecuencia. 
A mayor frecuencia cardiaca, QT más corto. Existen reglas especificas para 
medirlo. Suele medir de 0,35 a 0,45, aproximadamente el 45 % del ciclo 
(latido).Se mide en las derivaciones precordiales donde exista onda Q ,p.ej V5, 
V6. 
 
QTcorto: 
  
• Hipercalcemia  
• Hiperpotasemia  
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• Repolarización precoz (atletas)  
• Digoxina 
 
QT largo 
 
• Fármacos antiarrítmicos  
• Cardiopatía isquemica  
• Miocardiopatías  
• Hipocalcemia  
• Mixedema  
• Síndrome del QT largo, hereditario  
• Jerwell-Lange-Nielsen (con sordera)  
• Romano-Ward (sin sordera) 
 
 
Fig. 1.4 Segmentos señal ECG 
 
Segmento ST  
 
El segmento ST transcurre desde el final del QRS (punto J) hasta el inicio de la 
onda T. La amplitud del ST se mide por el desplazamiento que sufre el punto J 
desde la línea isoeléctrica . Desde un punto de vista clínico, desviaciones 
positivas ó negativas del ST que excedan de 1-2 mm, medidos a 60-80 ms del 
punto J pueden ser en la mayoría de las ocasiones claros indicadores de 
trastornos isquémicos del miocardio 
• isoeléctrico   
• esta a nivel de la línea de base   
• no incluye ondas  
• su morfología es una línea recta horizontal  
 
Debe estudiarse siempre en cada derivación y es básico en el diagnostico de la 
cardiopatía isquémica. 
 
• desviación de la línea de base 1 mm hacia arriba o hacia abajo  
o Supradesnivelado  
o Infradesnivelado  
 
• forma   
o Cóncavo  
o Convexo  
o Rectificado  
8                      Sistema portátil de electrocardiografía de tres derivaciones con comunicación wireless 
 
1.4. Derivaciones electrocardiográficas 
 
 
 
 
Fig. 1.5 Derivaciones electrocardiográficas 
 
Derivaciones bipolares de las extremidades: Registran la diferencia de 
potencial eléctrico entre dos puntos:  
o Derivación I: entre brazo izquierdo (+) y brazo derecho (-).  
o Derivación II: entre pierna izquierda (+) y brazo derecho (-).  
o Derivación III: entre pierna izquierda (+) y brazo derecho (-). 
 
Derivaciones monopolares de los miembros: Registran las variaciones de 
potencial de un punto con respecto a otro que se considera con actividad 
elécrica 0. Se denominan aVR, aVL y aVF, por:  
• a: significa aumento y se obtiene al eliminar el electrodo negativo 
dentro del propio aparato de registro.  
• V: Vector.  
• R (right), L (left) y f (foot): según el lugar donde se coloque el 
electrodo positivo, brazo derecho, brazo izquierdo o pierna 
izquierda. 
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Fig. 1.6 Derivaciones de miembros 
 
Derivaciones precordiales( de Wilson): el electrodo se coloca en:  
• V1: 4º espacio intercostal derecho, línea paraesternal derecha.  
• V2: 4º espacio intercostal izquierdo, línea paraesternal izquierda.  
• V3: simétrico entre V2 y V4.  
• V4: 5º espacio intercostal izquierdo, línea medioclavicular.  
• V5: 5º espacio intercostal izquierdo, línea anterior axilar.  
• V6: 5º espacio intercostal izquierdo, línea axilar media.  
 
 
 
 
Fig. 1.7 Derivaciones precordiales 
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1.5. Adquisición señales bioeléctricas.  
El principal objetivo, es conseguir un sistema con muy poco ruido, para la 
adquisición de la señal electrocardiográfica. La presencia de ruido en el registro 
de este tipo de señales, es prácticamente inevitable. Ya sea por causas ajenas, 
o propias del sistema. El conocimiento acerca del ruido, y las causas que lo 
propician, ayudarán al procesado y eliminación de éste. En primer lugar, 
citamos el concepto de ruido, que se define como una señal ajena a la señal de 
estudio, provocando errores en el sistema de medida. El termino interferencia, 
también es utilizado en este documento, para referirse a las señales externas a 
nuestro sistema, que pueden seguir una evolución temporal en el tiempo y 
espacio. Podemos destacar: la red eléctrica; y apartáramos como luces, 
fluorescentes, motores. Destacamos, el problema que conlleva la amplitud tan 
pequeña de las señales bioeléctricas. Los potenciales bioeléctricos del ser 
humano son magnitudes que varían con el tiempo. Los valores de dicha 
medida pueden variar entre distintos individuos por diversos factores. Por 
ejemplo, en un ECG la magnitud de un paciente, puede variar entre 0,5mV-
4mV, nivel estimado para el ECG. [2] 
 
 
2.6. Realización de las medidas de ECG 
Un EKG es uno de los procedimientos más rápidos y sencillos que se utilizan 
para evaluar el corazón. Un técnico de EKG, una enfermera o un médico le 
pondrán 12 electrodos diferentes (pequeños parches de plástico) en lugares 
específicos del pecho, los brazos y las piernas. Le colocarán ocho electrodos 
en el pecho y un electrodo en cada brazo y en cada pierna. Los electrodos 
pueden ser autoadhesivos, o se puede aplicar un gel para que los electrodos 
se peguen a la piel. Tendrá que estar acostado o tendido en una camilla, y las 
derivaciones (cables) se conectarán a los electrodos de su piel. Es necesario 
que esté muy quieto y que no hable durante el EKG, ya que cualquier 
movimiento puede crear interferencias en el trazado. El técnico, la enfermera o 
el médico empezará a obtener el trazado, que durará sólo unos minutos. No 
notará nada durante el registro. Una vez que se haya obtenido un trazado 
claro, le quitarán los electrodos y las derivaciones y podrá seguir con sus 
actividades normales, a menos que su médico le indique lo contrario. Un EKG 
puede indicar la presencia de arritmias (ritmo anormal del corazón), de daños 
en el corazón causados por isquemia (falta de oxígeno en el músculo cardiaco) 
o infarto de miocardio (MI o ataque al corazón), problemas en una o más de las 
válvulas cardiacas u otros tipos de condiciones cardiacas.  
Existen procedimientos de ECG que son más complicados que el ECG básico. 
Entre estos procedimientos se incluyen los siguientes:  
 
ECG de ejercicio o examen de esfuerzo: Se conecta al paciente a un aparato 
de EKG como describimos anteriormente. Sin embargo, en lugar de estar 
acostado, el paciente tiene que caminar en una cinta continua o pedalear en 
una bicicleta estática mientras se registra el EKG. Este examen se hace para 
evaluar los cambios en el EKG durante una situación de estrés como el 
ejercicio.  
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Electrocardiograma de Promediación de Señales: Este procedimiento se 
hace de la misma forma que un ECG en reposo, excepto que la actividad 
eléctrica del corazón se registra durante un período de tiempo más largo, 
generalmente de 15 a 20 minutos. El ECG de promediación de señales se hace 
cuando se sospecha una arritmia que no se ve en un ECG de reposo, ya que 
las arritmias pueden ser transitorias de naturaleza y no verse durante el corto 
período de tiempo que dura un ECG en reposo.  
 
 
 
Fig. 1.8 Electrocardiograma de Promediación de Señales 
 
Monitorización con Holter: Una monitorización con Holter es una grabación 
de ECG que se realiza durante 24 horas o más. Se pegan tres electrodos en el 
pecho del paciente y se conectan a un grabador de ECG portátil mediante 
cables de derivaciones. Durante este procedimiento, el paciente sigue con sus 
actividades cotidianas (excepto actividades como ducharse, nadar o cualquier 
otra cosa que pueda producir una sudoración excesiva que haga que los 
electrodos se aflojen o se caigan). Existen 2 tipos de monitorización con Holter:  
 
• Registro continuo - el ECG se graba continuamente durante 
todo el período que dure el examen. 
 
• Registro de eventos o grabador de captura - el ECG se graba 
sólo cuando el paciente siente los síntomas y aprieta el botón de 
grabación.  
 
La monitorización con Holter se podría hacer cuando se sospecha una arritmia 
pero no aparece en el ECG de promediación de señales, ya que las arritmias 
pueden ser transitorias y no aparecer durante el corto período de grabación de 
un ECG en reposo o de un ECG de promediación de señales. [3] 
 
 
Fig. 1.9 Monitorización con Holter 
12                      Sistema portátil de electrocardiografía de tres derivaciones con comunicación wireless 
 
2. OBJETIVOS Y PLANTEAMIENTO 
El objetivo de este proyecto es el desarrollo e implementación de un 
electrocardiograma de tres derivaciones inalámbrico, de pequeñas dimensiones 
y de bajo consumo que permita la monitorización remota de pacientes. Las 
facilidades de transmisión se han realizado vía cable (RS232) y a través de un 
módulo de transmisión Bluetooth. 
 
Como se ha visto en apartados anteriores la señal de ECG es una señal muy 
débil (alrededor de 1 mV). Además de ser una señal de muy baja amplitud, hay 
algunos factores que pueden degradar esta señal antes de poder amplificarla y 
procesarla. Algunos de estos factores son por ejmeplo el ruido y las 
interferencias. Estos factores adquieren especial importancia en la primera 
etapa de medida de nuestro sistema (electrodos), por eso tenemos que 
eliminarlos en la medida que nos sea posible. Los cables son otro factor a tener 
en cuenta, ya que actúan como antenas y pueden introducir interferencias en 
nuestro circuito. La interferencia más común es la de 50 Hz. Para solucionar 
este problema deberemos de utilizar cables apantallados.  
 
En la elección de un amplificador operacional tenemos que tener en cuenta que 
debe tener un CMRR elevado (>70 dB) para poder eliminar la señal que se 
acople en modo común y solo amplificar la señal en modo diferencial. 
 
Durante la  medición del ECG el paciente puede estar expuesto a posibles 
picos de corriente o de tensiones. Esta exposición puede ser debida a los 
aparatos de medida que se utilicen en el hospital, por ejemplo un electrobistutí, 
durante la realización del ECG. Para solventar este problema  y proteger al 
paciente tendremos que implementar un circuito para dicho propósito.   
 
Otro aspecto a tener en cuenta es que algunos elementos de nuestro circuito 
necesitan una alimentación  simétrica y otros alimentación asimétrica. El 
objetivo de este apartado será el diseño y la implementación de un simetrizador 
que convierta una alimentación unipolar a una alimentación bipolar. 
 
En la etapa digital básicamente hay que realizar dos funciones: por una parte 
seleccionar un microcontrolador que se adapte a nuestro proyecto (bajo 
consumo,  tamaño reducido, resolución de 10 bits y que tenga tres conversores 
A/D internos) y por otra parte programarlo para que pueda muestrear la señal 
procedente de la etapa analógica y enviar la señal resultante utilizando 
transmisión serie. 
 
Respecto al tema de las comunicaciones, este proyecto esta pensado para 
utilizar transmisión inalámbrica (Bluetooth).  El Bluetooth nos solucionará las 
limitaciones de movilidad del paciente,  consecuencia de llevar cables.  
 
Y por último se visualizara la señal transmitida por el Bluetooth en un PC. 
 
En el siguiente apartado se pueden observar los diferentes módulos de nuestro 
sistema  además de una explicación resumida diferentes tareas que se van a 
realizar.
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2.1. Tareas a realizar 
Las tareas principales de este proyecto son las siguientes: 
 
Conceptos básicos de ECG: Electrocardiograma, ondas y segmentos, 
derivaciones, etc. 
 
Etapa analógica: Se diseñara el sistema de adquisición de datos mediante un 
circuito diferencial. Posteriormente se amplificara la señal y se enviará al 
microcontrolador para digitalizarla. 
 
Diseño de la etapa digital: Una vez recibida la señal de ECG amplificada se 
digitalizara con los conversores A/Ds internos del PIC12F683 y se enviara por 
el puerto serie al max232(en este caso nosotros utilizamos un circuito que 
sustituye al max232 y que realiza las mismas funciones).  
 
Adaptador de nivel: En esta etapa vamos a ajustar los niveles de señal  
procedentes del microcontrolador que van de 0 a 5 V a la tensión con la que 
trabaja el puerto serie del PC.  
 
Interfaz serie microcontrolador PC: Como primera opción conectaremos la 
salida del MAX232 al puerto serie del PC mediante un cable DB9. En el 
apartado 4.6.1 se muestra la configuración de los pines de de dicho cable y 
como se debe de conectar. Como segunda opción utilizaremos comunicación 
Bluetooth entre el microcontrolador y el PC. 
 
Interfaz gráfica con Labview: Como parte final de nuestro sistema esta la 
realización de una interfaz gráfica para poder visualizar de una forma sencilla 
los datos procedentes del microcontrolador. Esto lo implementaremos con 
Labview a través de tres gráficas, una para cada canal de entrada.  
 
Etapa de alimentación: Nuestra alimentación serán dos pilas de 1,5 V, es 
decir, 3 V en total. El objetivo de esta etapa es pasar de los 3 V unipolares a 
una tensión bipolar de ± 1,5 V. Con esta tensión resultante alimentaremos 
nuestros dispositivos. 
 
 
2.2. Requisitos del sistema 
Dicho sistema deberá cumplir con ciertos requisitos:  
1. Económico.  
2. Bajo consumo, a través de baterías.  
3. Sin molestias para la colocación del usuario.  
4. Con protecciones eléctricas 
5. Elevada relación S/N.  
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CAPÍTULO 3. DESCRIPCIÓN DEL SISTEMA 
3.1. Transductor  
Los electrodos son el primer y principal elemento en la cadena de medida. Por 
lo tanto, el ruido que pueda generarse en dicho elemento adquiere especial 
importancia. Su función es la de transductor. Debe convertir las corrientes 
iónicas, que son el mecanismo de conducción de las señales bioeléctricas en 
los tejidos, en corrientes eléctricas. Esta transducción debe ser hecha con la 
mayor fidelidad posible y además, no debe perturbar la señal a medir. Los 
parámetros importantes son pues, la impedancia y el ruido. La impedancia 
debe ser lo mas baja posible para reducir el efecto de carga de la etapa 
posterior de amplificación y minimizar el efecto de las interferencias de modo 
común que aparecen a la entrada. Por otro lado la impedancia de entrada del 
sistema tiene que ser lo mas elevada posible. 
 
El electrodo esta formado por una superficie metálica y un electrolito en 
contacto con la piel. 
 
 
3.2. Diseño del circuito 
En esta primera parte diseñaremos la etapa de amplificación por ser la más 
delicada de todo el sistema. Primero de todo calcularemos los valores de los 
elementos de nuestro circuito diferencial que será la entrada de nuestro 
amplificador de instrumentación. Dicho amplificador debe tener un CMRR 
elevado para eliminar la tensión acoplada en modo común y amplificar la 
tensión diferencial. Como se ha comentado en apartados anteriores también 
será necesario filtrar la señal además de quitarle el offset y proteger al paciente 
contra picos de tensiones y corrientes, sin olvidarnos de la alimentación del 
circuito. 
 
En la etapa digital programaremos el microcontrolador para que  muestree la 
señal procedente de la etapa analógica  y la envié al Bluetooth para que éste la 
transmita al PC. 
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3.2.1. Amplificador de biopotenciales 
Esta parte del proyecto es la más importante por ser la etapa de diseño más 
delicada, ya que la señal que obtenemos aquí es la misma con la que 
trabajaremos en las etapas siguientes. Se trata de amplificar la señal obtenida 
directamente del corazón del orden de 1 mV y de reducir en la medida que sea 
posible el ruido. Una vez amplificada la podemos mostrar en el osciloscopio o 
procesarla con un microcontrolador y enviarla al PC (no siempre, depende de 
las derivaciones). En este aspecto es importante  entender el funcionamiento 
de un amplificador bioeléctrico  diferencial. Los potenciales bioeléctricos que a 
diario se registran, son de muy baja amplitud; para un electroencefalograma, 
100 uV; para un electromiograma hasta 5 mV; para un electrocardiograma 
potenciales de 1 mV. El problema está en la contaminación, por el ruido 
eléctrico que viene del exterior, y que generalmente está constituido por 
interferencias de 50 Hz, producidos por todos los equipos y que lo radian hacia 
el exterior. Ese ruido va a captarse por el paciente, por los cables de los 
electrodos, por la fuente de poder y por el mismo equipo, como si fuera una 
antena.           
   
La magnitud del ruido de 50 Hz. puede ser hasta 1000 veces el tamaño de la 
señal que se quiera observar, y por lo tanto no permite observar nada de la 
señal; generalmente ese ruido está referenciado con respecto a tierra.  
 
 Este tipo de amplificador presenta la desventaja de poseer muy poca 
impedancia en la entrada, lo cual constituye un agravante en la medida de 
potenciales bioeléctricos; para las mínimas corrientes que han de medirse, es 
necesario tener por lo menos 1012  Ω. Si no lo es así, esas mínimas corrientes 
serán cortocircuitadas, y ninguna medida será tomada.  
Este inconveniente puede subsanarse con un amplificador de instrumentación. 
 
 
3.2.2. Amplificador de instrumentación 
3.2.2.1. Introducción 
Un amplificador de instrumentación es un dispositivo creado a partir de 
amplificadores operacionales. Está diseñado para tener una alta impedancia de 
entrada y un alto rechazo al modo común (CMRR). Se puede construir a base 
de componentes discretos o se puede encontrar encapsulado (por ejemplo el 
INA114). 
La operación que realiza es la resta de sus dos entradas multiplicada por un 
factor. 
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3.2.2.2 Estructura 
En la siguiente figura se muestra la estructura de un amplificador de 
instrumentación: 
 
Fig. 3.1 Amplificador de instrumentación 
Al existir realimentación negativa se puede considerar un cortocircuito virtual 
entre las entradas inversora y no inversora (símbolos - y + respectivamente) de 
los dos operacionales. Por ello se tendrán las tensiones en dichos terminales y 
por lo tanto en los extremos de la resistencia Rg 
 
2 1
1
( )( )g
g
I V V
R
= −  (3.1) 
 
Así que por ella circulará una corriente  
Y debido a la alta impedancia de entrada del A.O., esa corriente será la misma 
que atraviesa las resistencias R1 será:  
 
2 1 1
int 1
( ) 2
( 2 )( )
g
ermedia g
g g g
RV V R
V R R
R R R
−
= + +   (3.2) 
 
 
Por lo tanto la tensión que cae en toda la rama formada por Rg, y R1: 
 
1
int 2 1
2
( )(1 )ermedia
g
R
V V V
R
= − +   
 
 (3.3) 
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Simplificando:  
 
Que la tensión de salida será la diferencia de tensión entre la salida inmediata 
de los dos AOs. (justo antes de las R2). Puesto que el resto del circuito es un 
restador de ganancia la unidad su salida será exactamente la diferencia de 
tensión de su entrada (sin añadir ganancia), la cual se acaba de definir. 
 
1
2 1
2
( )(1 )out
g
R
V V V
R
= − +     (3.4) 
 
 
Nótese como se ha simplificado la expresión dando valores iguales a las 
resistencias. 
En circuitos integrados suele encapsularse todo excepto la resistencia Rg para 
poder controlar la ganancia. También puede sustituirse la conexión a tierra por 
otra a una tensión dada. 
 
 
3.2.2.3. Aplicación a ECG 
Este amplificador se usa para medir pequeños voltajes diferenciales 
superpuestos sobre un voltaje de modo común, más grande que el diferencial. 
El amplificador de instrumentación se coloca en la etapa de entrada de un 
instrumento electrónico, se utiliza para aumentar la sensibilidad del circuito. A 
continuación mostraremos los cálculos del CMRR del amplificador de 
instrumentación. 
 
 
3.2.2.4. Cálculo del (Common Mode Rejection Ratio) 
La relación CMMR se define como “la relación entre la amplitud de la señal de 
modo común (ruido) y la amplitud de una señal diferencial que produjera la 
misma amplitud en la salida del amplificador. Ejemplo: La señal, de ruido en 
modo común es igual a 1 voltio, y la señal diferencial, 10 mV. Entonces la 
relación CMMR será 100,000 a 1. 
A continuación se muestran los cálculos del CMRR de nuestro circuito (Ver fig. 
4.3).  
 
Calculamos Vx 
 
1 11 2 22
1 11 22 1 2 22 1 11 22 1 11 2
1 11 22 1 2 22 1 11 22 1 11 2
a x b x x c x d
a b c d
x
V V V V V V V V
R R R R
V R R R V R R R V R R R V R R R
V
R R R R R R R R R R R R
− − − −
+ = +
+ + +
=
+ + +
 (3.5) 
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Calculamos Vc 
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Calculamos Vd 
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Calculamos la tensión en modo común 
 
( ) ( )
( ) ( )
2
11 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1 1 22 1 1 11 1 11 22 1 1 2 1
2
11 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1 11 22 1 1 11 1 1 11 1 22 1 11 2 1 2 1 11
2 2 21
2 2
R R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S R R C R R C R R C R R C S RVc Vd
R R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S R R C R R C R R C R R C R R C R R C S R R
 + + + + + + + ++  =  + + + + + + + + + + +
( ) ( )
( ) ( )
2
11 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1 11 2 1 2 1 11 11 22 1 11
2
11 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1 11 22 1 11 11 1 11 11 1 22 1 11 2 1 2 1 11
2 2 2
bV
R R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S R R C R R C R R C R R C S R
R R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S R R C R R C R R C R R C R R C R R C S R R
+
 + + + + + + + + +  + + + + + + + + + + +  a
V
 (3.8) 
 
 
Si R1=R11, R2=R22 y C1 = C2 
 
1 1 1 1
2 2 2 2
c d a bV V V V+ = +    (3.9) 
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Calculamos la tensión en modo diferencial 
 
  
(3.10) 
 
 
Si R1 = R11, R2 = R22 y C1 = C2 
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Como se observa, de ésta última fórmula, el amplificador para nuestro sistema 
debe tener una ganancia en modo diferencial muy elevada. Por tanto, el 
amplificador elegido debe cumplir con un elevado rechazo al modo común 
descrito en las anteriores ecuaciones. Elegiremos un Amplificador de 
instrumentación. El término amplificador de instrumentación es usado para 
denotar la elevada ganancia, acoplo-DC, un amplificador diferencial con una 
única señal de salida, alta impedancia, y un elevado CMRR. El amplificador de 
instrumentación se utiliza para amplificar señales de entradas muy diferentes y 
pequeñas, que provienen de transductores, en los cuales podría haber una 
señal o nivel alta de modo común. 
 
 
3.2.3. Filtrado de la señal 
Una de las partes mas importantes de un acondicionador de señales es el 
filtrado de señal el cual nos determinara el ancho de banda del circuito. Como 
habíamos mencionado anteriormente la señal de ECG tiene componentes 
relevantes solo entre 0,05 Hz y 150 Hz, por lo tanto nuestro circuito solo debe 
dejar pasar las señales que se encuentren en este rango.  
 
Primero de todo utilizaremos un filtro paso bajo de primer orden el cual consta 
de una resistencia y un condensador y por otra parte utilizaremos un filtro paso 
alto también de primer orden. De esta forma habremos diseñado un filtro pasa 
banda en el rango de frecuencias que nos interesa y reduciremos el ruido 
situado en esta banda de frecuencias. 
 
 
 
 
 
 
( )
( ) ( )
2
11 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1 11 22 1 1 2
2
11 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1 11 22 1 1 11 1 1 11 1 22 1 11 2 1 2 1 11
1 2 11 22 1 1
c d b
R R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S R R C R R C
V V S V
R R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S R R C R R C R R C R R C R R C R R C S R R
R R C R R C R
S
 − − − − − − − = + + + + + + + + + + + + 
+ ++ ( )( ) ( )
1 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1
2
11 2 22 1 1 2 22 1 1 11 2 1 1 11 22 1 11 22 1 11 11 1 11 11 1 22 1 11 2 1 2 1 11
a
R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S
V
R R R CC R R R CC R R R CC R R R CC S R R C R R C R R C R R C R R C R R C S R R
+ + +  
 + + + + + + + + + + + 
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3.2.4. Microcontroladores 
Una vez diseñada la etapa analógica llegamos a la etapa digital. En este 
apartado tendremos que seleccionar un microcontrolador que se adapte a los 
requisitos de nuestro proyecto. Después realizar un estudio sobre 
microcontroladores, buscar en las diferentes casas que los fabrican y analizar 
las diferentes características de cada uno, nos quedamos con el PIC12F683 de 
Microchip (Ver características PIC12F683 en el apartado 4.2.4.2). De todas 
formas al estar todos los microcontrolador integrados en un chip, su estructura 
fundamental y sus características son muy parecidas. Todos disponen de los 
bloques esenciales: procesador, memoria de datos e instrucciones, líneas de 
entrada y salida, oscilador de reloj y módulos controladores de periféricos. Sin 
embargo, cada fabricante intenta enfatizar los recursos idóneos para las 
aplicaciones a las que se destintan preferentemente. 
 
 
 
3.2.4.1. Arquitectura básica 
Aunque inicialmente todos los microcontroladores adoptaron la arquitectura 
clásica de Von Neumann, en el momento presente se impone la arquitectura 
Harvard.  
 
La arquitectura de Von Neumann se caracteriza por disponer de una sola 
memoria principal donde se almacenan datos e instrucciones de forma 
indistinta. A dicha memoria se accede a través de un sistema de buses único 
(direcciones, datos y control). 
 
La arquitectura Harvard dispone de dos memorias independientes: una, que 
contiene sólo instrucciones y otra, sólo datos. Ambas disponen de sus 
respectivos sistemas de buses de acceso y es posible realizar operaciones de 
acceso (lectura o escritura) simultáneamente en ambas memorias. 
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3.2.4.2. Diagrama de conexiones 
Los pins de este microcontrolador son los mostrados a continuación:  
 
 
 
Fig. 3.2 Diagrama de conexionado del PIC 12F683 
 
  En la figura anterior se muestra el diagrama de conexionado de un PIC 1 
  2F683. A continuación se nombran las funciones de todas las patitas: 
 
- GP0/AN0/CIN+: E/S digital o entrada analógica, entrada positiva del 
comparador 
 
- GP1/AN1/CIN-/Vref: E/S digital o entrada analógica, entrada negativa 
del comparador, tensión de referencia 
 
- GP2/AN2/ TOCKI/ INT/COUT/CCP1: E/S digital, entrada analógica, 
entrada del reloj para TMR0, puede actuar como entrada de 
interrupción externa. Esta patita también actuar como salida del 
comparador. Salida del modulo 1 de captura/comparación 
 
 
- GP3/ MCLR/VPP: E/S digital, reset externo. Por esta patita se aplica 
también la tensión / VPP usada en la grabación del programa. 
 
- GP4/AN4/T1CKI/ OSC2/CLKOUT: E/S digital o entrada del reloj para 
TMR1.  Salida del cristal. En modo R-C por esta patita sale ¼ FOSC1 
-  
 
- GP5/ OSC1/CLKIN: E/S digital, entrada del reloj para TMR1. Entrada 
al cristal cuarzo o reloj externo. 
 
- VDD: Entrada del positivo de la alimentación 
 
Una vez explicado el funcionamiento de cada patita del PIC12F683, en la 
página siguiente, en la fig 3.3 se muestra su arquitectura interna, un diagrama 
de bloques donde se muestran los periféricos y las líneas de entrada y salida. 
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Fig. 3.3 Arquitectura interna del 12F683 
 
Para más detalles (mapa de memoria, registros, etc.) ver ANNEXO 1.  
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3.2.4.3. Características del PIC12F683 
Las características básicas de este microcontrolador son las siguientes:  
 • Dispone de varios tipos de memoria según su utilización:  
 
- 2048 x 14 palabras de memoria FLASH como memoria de programa  
- 256x 8 bytes de memoria EEPROM para guardar datos  
-128 x 8 bytes de memoria SRAM para los registros de propósito general  
 
 • Oscilador interno de 8 MHz. Cada instrucción dura 4 periodos de 
oscilación, con lo cual una instrucción (1 ciclo) dura 0,25µs 
  
 • Dispone de 6 entradas/salidas la dirección de las cuales es programable.  
 
 • 1 comparador analógico interno 
  
 • 4 conversor analógico/digital internos de 10 bits de resolución. 
 
• 1 timer de 8 bits y otro de 16 con preescaler de 8 bits respectivamente.  
 (el preescaler permite que el timer no se incremente a cada ciclo de 
procesador sino cada n ciclos, siendo n el valor del preescaler)  
 
 • Función SLEEP para un mayor ahorro de energía. 
  
• Watchdog (perro guardián) para evitar bucles infinitos.  
 
Los consumos de este chip son los siguientes:  
 
 • Standby Current: 
- 1 nA @ 2,0V, typical 
 
• Operating Current: 
- 8,5 µA @ 32 kHz, 2,0 V, typical 
-100 µA @ 1 MHz, 2,0 V, typical 
 
• Watchdog Timer Current: 
- 1 µA @ 2,0 V, typical 
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4. IMPLEMENTACIÓN DEL CIRCUITO 
4.1. Esquema general 
Como se ha comentado en apartados anteriores el sistema esta formado por 
diferentes etapas. A continuación mostraremos un diagrama de bloques en el 
que se puede observar cada una de estas etapas: 
 
 
 
Fig. 4.1: Esquema general 
 
Etapa analógica: Esta etapa esta formada por la señal de ECG procedente de 
los electrodos, el amplificador de instrumentación y por el filtro pasa altos y 
pasa bajos de primer orden. También esta incluido en esta etapa un circuito 
para eliminar los niveles de offset que introduce el amplificador. 
 
Etapa digital: En esta etapa se digitalizará la señal procedente de la etapa 
analógica. Esto se realizara mediante el  PIC 12F683. La digitalización la 
realizaremos mediante los AD internos que incorpora este PIC. 
 
Adaptador de nivel: El PC utiliza la norma RS232, por lo que los niveles de 
tensión de los pines están comprendidos entre +12 y -12 V. Los 
microcontroladorcontroladores normalmente trabajan con niveles TTL ( 0 V - 5 
V). Es necesario por tanto intercalar un circuito que adapte los niveles. 
 
Interfaz serie PIC -PC: Aquí conectaremos la salida del adaptador de nivel al 
puerto serie del PC. Este módulo lo realizaremos de dos formas, en un primer 
diseño lo implementaremos mediante un conector DB9 utilizando el protocolo 
Adaptador de 
nivel 
Interfaz serie 
PIC -PC 
Interfaz gráfica 
Labview 
RS232 
Bluetooth 
Etapa de ali
 menta
ción 
Etapa 
digital Etapa 
analógica 
Electrodos 
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de comunicación RS232, y en un segundo diseño utilizaremos un módulo 
Bluetooth. 
 
Interfaz gráfica con Labview: Finalmente mostraremos en el PC la señal 
procedente del PIC mediante el programa Labview. Si hiciera falta también se 
podrían guardar los datos en un fichero para después procesarlos. 
 
Etapa de alimentación: Parte de los dispositivos de nuestro sistema utilizan 
alimentación unipolar y otra parte utiliza alimentación bipolar.  Se trata 
conseguir las dos alimentaciones para poder alimentar correctamente todos 
nuestros dispositivos. 
 
 
4.2. Electrodos 
Para la adquisición analógica, se ha procedido del siguiente modo: tomamos la 
señal electrocardiográfica del usuario a través de los electrodos, y estos a su 
vez se encuentran conectados al circuito a partir de cables apantallados que 
permiten la eliminación de ruidos, los electrodos que se utilizaran serán de los 
de tipo superficial por su facilidad de manejo y economía. Una de las 
derivaciones que se utilizará será la siguiente: un electrodo irá al brazo derecho 
(RA), otro electrodo irá en el brazo izquierdo (LA) y un último electrodo que 
servirá como referencia irá a la pierna derecha (RL). Ver fig.4.2.  
 
 
     Fig. 4.2 Electrodos 
 
 
4.3. Etapa analógica 
5.3.1 Protección del paciente 
Con el fin de proteger al paciente frente a picos de corriente provenientes del 
circuito, se han situado dos resistencias a la entrada de los electrodos (R1 y 
R2). En este caso, la corriente máxima se ha limitado a 30 µA para un valor de 
alimentación de 3 V. 
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R3 y R4 se encargan de aumentar la impedancia de entrada del circuito. Ver fig. 
4.3. Por otro lado  el varistor se encarga de proteger al paciente frente a  picos 
de tensiones que pudieran proceder de la red eléctrica. Esto puede ser debido 
a que las sobretensiones se propagan a través de los aparatos del hospital que 
se pudieran estar utilizando en el paciente y que se propagaran  por medio de 
los  electrodos.   C3 protege frente a  picos  de corrientes. 
 
 
 
Fig. 4.3 Circuito de protección del paciente 
 
 
4.3.2. Amplificador de instrumentación 
4.3.2.1. Características AD627 
El AD627 es un amplificador de instrumentación que tiene las siguientes 
características: 
 
Consume una corriente máxima de 85 µA. 
Trabaja en el rango de (+2.2 V a ±18 V) 
Rango de ganancia desde 5 (sin resistencia) a 1000 
77 dB Min CMRR (G = 5) (AD627A) 
 
Su diagrama de conexiones es el siguiente: 
 
 
Fig. 4.4 AD627 
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Se puede observar en la figura anterior que para cambiar la ganancia solo hace 
falta una resistencia que se coloca entre el pin 1 y el pin 8 del amplificador. 
 
A continuación se muestran algunas gráficas de las características del AD627. 
 
 
 
Fig. 4.5 Corriente vs tensión  Fig. 4.6 CMRR vs Frecuencia, Vs = ±5 V 
 
 
 
Fig. 4.7 Ganancia vs Frecuencia 
 
 
Para calcular el valor de Rg se puede utilizar la siguiente formula: 
 
200
5 ( )
g
k
G
R
Ω= +     (4.1) 
 
o consultar directamente la siguiente tabla de ganancias. 
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Fig. 4.8 Tabla de ganancias 
4.3.2.2. Montaje del circuito 
El montaje final del amplificador de instrumentación con los demás elementos 
de entrada de nuestro sistema es el siguiente: 
  
 
 
  
 
Fig. 4.9 Conexión AD627 
 
Vin+ ao  es la tensión procedente del brazo derecho (RA) y V- es la tensión 
procedente del brazo izquierdo (LA). Ref es la tensión de referencia del circuito 
(RL). El amplificador esta alimentado con una tensión simétrica de ±1,5 V. 
 
Para obtener ganancia 1000 Rg ha de valer 205 Ω. El valor comercial más 
próximo son 200 Ω y la ganancia que conseguimos es: 
 
200 200
5 ( ) 5 ( ) 1005
200g
k k
G
R
Ω Ω= + = + =    (4.2) 
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Como la ganancia máxima que nos puede proporcionar el AD627 es 1000, esta 
será nuestra ganancia final. 
 
En el apartado 5 de resultados experimentales se puede observar algunas 
gráficas de tensión de salida (Vout), ganancia en modo, ganancia en modo 
diferencial y de CMRR en función de la frecuencia.  
 
 
4.3.3. Filtrado de la señal 
El ancho de banda de una señal de ECG va de 0,05 Hz a 150 Hz. Necesitamos 
implementar un filtro paso banda que trabaje en este rango de frecuencias. 
Para ello hemos diseñado un filtro paso alto con frecuencia de corte de 0,05 Hz 
y un filtro paso bajo con frecuencia de corte de 150 HZ.  
  
4.3.3.1. Filtro paso alto 
Se ha implementado un filtro paso alto de primer orden para cada una de las 
entradas diferenciales. Ver fig. 4.10. 
 
 
Fig. 4.10  Filtro paso alto 
 
C1 y R5 forman un filtro paso alto para la entrada diferencial V+ y C2 y R6 para 
V- . 
La frecuencia de corte del filtro paso alto es 0,05 Hz. Para calcular los valores 
de R5, R6, C1 y C2 se tiene la siguiente formula: 
 
5 1 6 2
1 1 1
2 2 2
cf
RC R C R Cpi pi pi
= = =
    (4.3) 
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Fig. 4.11 Función de transferencia del filtro paso alto 
 
si asumimos que C = 1 µF y despejamos R obtenemos: 
 
6
1 1
3.18
2 2 0.05 10c
R M
f Cpi pi −
= = = Ω
⋅ ⋅
    (4.4) 
 
 
el valor comercial que mas se aproxima a 3,18 MΩ es 3,3 MΩ. 
 
En resumen: 
 
R5 = R6 = 3,3 MΩ 
C1 = C2 = 1 µF 
 
 
4.3.3.2. Filtro paso bajo 
A la salida de AD627 obtenemos una señal de ECG de aproximadamente 1 
voltio. Esta señal tiene componentes frecuenciales a partir de 0,05 Hz. El filtro 
paso bajo nos limitará la banda de frecuencias a 150 Hz. De esta forma 
reduciremos considerablemente el ruido en este rango de frecuencias. 
 
Utilizaremos un filtro paso bajo sencillo el cual consta de una resistencia y un 
condensador y tiene la siguiente configuración: 
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Fig. 4.12: Filtro paso  
 
La frecuencia de corte de este filtro es 150 Hz. Para calcular los valores de R9 y 
C5 se tiene la siguiente formula: 
 
9 5
1 1
2 2
cf
RC R Cpi pi
= =
    (4.5) 
 
Fig. 4.13  Función de transferencia del filtro paso bajo 
 
si asumimos que C = 100 nF y despejamos R obtenemos: 
 
7
1 1
10.61
2 2 150 10c
R k
f Cpi pi −
= = = Ω
⋅ ⋅
   (4.6) 
 
el valor comercial que más se aproxima a 10.61 kΩ es 10 kΩ. 
 
En resumen: 
 
R9 = 10 kΩ 
C5 = 100 nF 
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4.3.4. Integrador 
La señal amplificada y filtrada tiene dos componentes: la señal de ECG y un 
offset que nos ha introducido el amplificador de intrumentación. Para el 
procesado de la señal de ECG el offset  no nos interesa con lo cual tenemos 
que eliminarlo. Para quitar dicha componente hemos implementado el 
integrador de la fig. 4.14 que realiza las siguientes funciones: 
• Integra e invierte la señal (Vin y Vout son funciones dependientes del 
tiempo) 
• 
0
t
in
out inicial
V
V dt V
RC
= − +∫  
o Vinicial es la tensión de salida en el origen de tiempos (t = 0) 
• Este circuito también se usa como filtro 
 
  
 
 
Fig. 4.15 OPA336    Fig. 4.14 Integrador 
 
 
Para implementar este circuito hemos elegido el OPA336 por las siguientes 
características: 
 
 
• Bajo consumo (20 µA) 
• Se puede alimentar con la tensión de nuestra pila (de 2,3 a 5,5 V) 
• Tamaño reducido 
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4.4. Etapa digital 
5.4.1Esquema etapa digital 
Una vez amplifica y filtrada la señal, se ha de digitalizar y enviarla al PC 
mediante el puerto serie. Dicha digitalización se realiza en esta etapa que a 
continuación mostraremos los pasos detallados de este proceso.  
 
Para muestrear la señal procedente de la etapa analógica utilizaremos el 
PIC12F683. Este microcontrolador tiene incorporado cuatro conversores AD 
internos que puede trabajar con una frecuencia de reloj interno hasta 8 MHz y 
con un reloj externo de 20 MHz. La Fig. 4.16 y Fig. 4.17 muestran la 
configuración de los pines del PIC12F683 para ambos relojes.  La elección de 
este microcontrolador ha sido por las siguientes razones: 
 
• Muy bajo consumo 
• Tamaño reducido 
• Cuatro AD internos 
• Una resolución de 10 bits (AD). 
 
 
Fig. 4.16 PIC12F683 con oscilador interno. 
 
 
 
 
Fig. 4.17 PIC12F683 con oscilador externo. 
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4.4.2. Programación del microcontrolador 
La programación del PIC la podemos realizar con diferentes lenguajes, pero en 
nuestro caso hemos seleccionado el C por el conocimiento que tenemos de él y 
por su sencillez respecto a otros lenguajes de programación como por ejemplo 
el ensamblador.  
 
Si queremos realizar la programación de los microcontroladores PIC en un 
lenguaje como el C, es preciso utilizar un compilador de C. 
 
Dicho compilador nos genera ficheros en formato Intel-hexadedimal, que es el 
necesario para programar (utilizando un programador de PIC) un 
microcontrolador de 6, 8, 18 ó 40 patillas.  
 
El compilador de C que vamos a utilizar es el PCW de la casa CCS Inc. A su 
vez, el compilador lo integraremos en un entorno de desarrollo integrado (IDE) 
que nos va a permitir desarrollar todas y cada una de las fases que se 
compone un proyecto, desde la edición hasta la compilación pasando por la 
depuración de errores. La última fase, a excepción de la depuración y retoques 
hardware finales, será programar el PIC. 
 
Éste compilador "traduce" el código C del archivo fuente (.C) a lenguaje 
máquina para los microcontroladores PIC, generando así un archivo en formato 
hexadecimal (.HEX). Además de éste, también genera otros seis ficheros. 
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4.4.3. Diagrama de flujo 
 
Configuración del conversor A/D
Configuración del puerto serie de la UART
y de la velocidad de transmisión
Selección del primer canal A/D
Espera de 5ms
Almacenar datos en el vector
Selección del segundo canal A/D
Espera de 5ms
Lectura de la señal del segundo canal A/D
Almacenar datos en el vector
Selección del tercer canal A/D
Lectura de la señal del tercer conversor A/D
Almacenar datos en el vector
¿ Esta el vector lleno ?
Enviar datos
¿ Contador < 84 ?
 No 
 No 
 Yes 
 Yes 
Inicio
Lectura de la señal del primer canal A/D
 
 
Fig. 4.19 Diagrama de flujo 
 
El diagrama de flujo representa es el proceso que realiza el microcontrolador 
para muestrear la señal y enviar los datos al módulo Bluetooth o al cable de 
transmisión (RS232). En los siguientes dos apartados se explican estos dos 
procesos. 
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4.4.4 Muestreo de la señal 
El funcionamiento de nuestro microcontrolador ha de ser el siguiente: coger la 
señal procedente de la etapa analógica, muestrearla y enviarla a la salida serie 
del PIC. Este proceso lo tiene que realizar para cada una de las tres 
derivaciones y de forma continua. 
 
Por ejemplo: Coge la señal de la primera derivación, la muestrea con el primer 
conversor A/D y la guarda en un vector. Coge la señal de la segunda 
derivación, la muestrea con el segundo conversor A/D y la guarda en el mismo 
vector. Y finalmente coge la señal de la tercera derivación, la muestrea y la 
guarda en el mismo vector.  Cuando el vector este lleno, se transmiten todos 
los datos de de forma continua por el puerto serie. 
 
Los retardos de 5 ms que se observan en el diagrama de flujo son para darle 
tiempo al microcontrolador para seleccionar el conversor A/D correspondiente y 
activarlo. 
 
En un primer diseño se ha utilizado los conversores A/Ds con una resolución de 
8 bits pero si hiciera falta una mayor resolución se podría implementar con 10 
bits cambiando ligeramente el código.  
 
Para ver el  código asociado a este proceso ver el ANEXO 2. 
 
 
4.4.5 Transmisión de la señal 
Después de muestrear la señal obtenemos a la salida 8 o 10 bits, dependiendo 
de si hemos utilizado una resolución de 8 bits o 10 bits. Como se ha comentado 
en el apartado de diseño utilizaremos transmisión serie. Esto consiste en ir 
enviando los bits en serie, uno tras otro. Ver fig. 4.20. 
 
 
 
Fig. 4.20 Protocolo de comunicación 
 
El pin del microcontrolador que utilizamos para realizar la transmisión es el PIN 
5 (AN2). 
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 La transmisión serie se realiza  a 57600 baudios sin paridad y enviando los bits 
por pin A2 (pin 5). Como utilizamos el microcontrolador solo para enviar datos, 
no hace falta asignar ningún pin a la recepción. 
 
A la hora de seleccionar la velocidad de transmisión del microcontrolador 
tenemos que tener en cuenta diferentes factores. El primer factor sería la 
frecuencia de reloj, por ejemplo, si utilizamos un reloj interno de 8 MHz 
conseguiremos  una velocidad de transmisión de 57600 baudios. Segundo, si 
utilizamos un reloj externo de 20 MHz conseguiremos una velocidad de 
transmisión de 115200 baudios. Con esta segunda alternativa reducimos 
considerablemente el consumo pero nos surge un problema, perdemos una 
derivación, es decir, solo podríamos utilizar dos de las tres derivaciones que 
queremos utilizar. La razón de esta perdida es que el reloj externo utiliza dos 
pines, uno de los cuales es el pin de la tercera derivación. Para solucionar este 
problema tenemos la última opción y es cambiar de microcontrolador, por uno 
que tengas más pines para poder utilizar las tres derivaciones y transmitir con 
la máxima velocidad (115200 bps). Con esta última opción reduciríamos 
considerablemente el consumo de nuestro sistema.   
Otro factor que influye en la velocidad de transmisión es la tensión de 
alimentación. Como se puede observar en la fig. 4.21 la frecuencia de reloj 
depende de la tensión de alimentación y a su vez influye en la velocidad de 
transmisión. 
 
 
 
Fig. 4.21 Gráfica Tensión-Frecuencia 
 
Como la alimentación del microcontrolador es de 3 V la frecuencia máxima de 
reloj que podemos utilizar es de 10 MHz en caso que utilicemos un reloj 
externo y 8 MHz si utilizamos un reloj interno. 
 
En resumen, para realizar nuestro diseño hemos tomado una frecuencia de 
reloj de 8 MHz y una velocidad de transmisión de 57600 baudios. Con estos 
valores y utilizando el protocolo de comunicación RS232 y Bluetooth nuestro 
sistema funciona correctamente.  
 
Finalmente a la salida del microcontrolador obtenemos una señal que toma 
valores que oscilan entre 0 y 3 V. Si utilizamos Bluetooth podemos enviamos 
directamente la señal de la salida del microcontrolador pero si utilizamos 
38                      Sistema portátil de electrocardiografía de tres derivaciones con comunicación wireless 
 
comunicación RS232 con conector DB9 tenemos el siguiente problema, y es 
que el PC trabaja con tensiones de ±12 V. Para solucionar este problema y que 
la señal pueda ser transmitida correctamente se ha de intercalar un circuito 
adaptador de nivel. El circuito  ha de ser capaz de ajustar los niveles de tensión 
de la salida del PIC a las tensiones con las que trabaja el PC (±12 V). El 
siguiente apartado explica este proceso. 
 
 
4.5. Adaptador de nivel 
Como se ha comentado anteriormente la señal procedente del PIC esta 
comprendida entre los 0 y 3 V y el PC trabaja con señales de ±12 V. Utilizar el 
MAX232 seria el paso más directo y fácil para adaptar estos niveles. Pero por 
su sencillez y su bajo coste hemos decidido utilizar un circuito alternativo, un 
conversor RS232 a TTL sin utilizar el MAX232. Esta alternativa nos permite 
ahorrar elementos como son los condensadores que utiliza el MAX232 además 
de ahorrar en costes y de reducir el tamaño del circuito.  
 
   
 
 
Fig. 4.22 Adaptador de nivel 
 
Este circuito utiliza la propia corriente del puerto COM del PC para generar los 
símbolos del RS232. Los pines marcados como TxD, RxD y Gnd corresponden 
al conector RS232 del PC (ver conexionado figura x) mientras que los pines 
marcados como RD y TD van directamente al microcontrolador. En la figura de 
la derecha podemos observar el pinout de los transistores.  
La tensión de alimentación del circuito es de 3 V, igual que la del PIC.  
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4.6. Interfaz serie PIC-PC 
 
Para realizar la comunicación entre el microcontrolador y el PC hemos optado 
por hacerlo de dos maneras diferentes. Por una parte lo haremos con un 
conector DB9 y por otra parte utilizando un módulo Bluetooth. También 
podíamos haber escogido un módulo  ZigBee pero en un principio se había 
pensado realizarlo de estas dos formas que a continuación explicaremos con 
más detalle. 
 
 
4.6.1. Conector DB9 
Una vez hemos intercalado el circuito adaptador de nivel, ya podemos conectar 
el PIC con el PC a través del puerto serie. Esta conexión la realizaremos 
mediante un conector DB9. En los PCs hay conectores DB9 macho, de 9 pines, 
por el que se conectan los dispositivos al puerto serie. Los conectores hembra 
que se enchufan tienen una colocación de pines diferente, de manera que se 
conectan el pin 1 del macho con el pin 1 del hembra, el pin2 con el 2, etc. La 
información asociada a cada uno de los pines se muestra en la fig. 4.23. 
 
 
Fig. 4.23  Conector DB9 hembra y macho 
 
4.6.2. Módulo Bluetooth 
Una vez digitalizados y procesados los datos correspondientes a las tres 
derivadas, se ha de integrar en el electrocardiógrafo la capacidad de 
comunicación con otros dispositivos Bluetooth estándar. Esto se implementa 
mediante la utilización de un módulo Bluetooth que transmite los datos 
agrupados en tramas lógicas. 
La comunicación entre el microcontrolador y el módulo Bluetooth se realiza a 
través un interfaz serie UART configurado a 57600 bps y con datos de 8 bits, 
uno de parada y sin paridad.  
 
 
Fig. 4.24 Módulo Bluetooth 
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Para comprobar visualmente que el Bluetooth esta transmitiendo hemos puesto 
un led que en caso de no haber transmisión parpadea y en caso contrario se 
mantiene encendido. La resistencia R13 es para limitar la corriente que pasa a 
través del led y de esta forma lo protege. 
 
 
4.7. Interfaz gráfica con Labview 
Labview es un sistema de programación de propósito general, pero también 
incluye librerías de funciones y herramientas de desarrollo diseñadas 
específicamente para adquisición de datos y control de instrumentos. Nosotros 
utilizaremos este software para visualizar la última etapa de nuestro sistema. A 
continuación mostraremos el aspecto que tendrá la interfaz gráfica que consta 
básicamente de dos partes: el panel frontal y el diagrama de bloques 
 
 
4.7.1. Panel Frontal 
 
Se trata de la interfaz gráfica del VI con el usuario. Esta interfaz recoge las 
entradas procedentes del usuario y representa las salidas proporcionadas por 
el programa. 
 
En este panel es donde se visualizarán las señales de las tres derivaciones 
además de seleccionar las siguientes opciones: el puerto de comunicación del 
cual vamos a leer los datos, velocidad de lectura de los datos y el número de 
bits que vamos a leer. 
 
El Panel Frontal en Labview presenta esta apariencia:  
 
 
 
Fig. 4.25  Panel frontal 
Implementación del circuito   41 
 
En la fig. 4.25 se muestra la apariencia que tiene el panel frontal de la interfaz 
gráfica. Como se puede observar hay cuatro botones que a continuación 
explicaremos la función de cada uno y tres gráficas que representan la señal de 
cada una de las derivaciones. 
VISA resouse name: Selecciona el puerto del cual se van a leer los datos 
procedentes del PIC. Como utilizamos transmisión serie hemos escogido el 
puerto COM1 del PC (RS232) y para el caso del Bluetooth utilizamos otro 
puerto COM diferente. Si utilizáramos transmisión en paralelo podríamos 
escoger otro puerto, como por ejemplo el LPT.  
Baude rate: Selecciona la velocidad de lectura de los datos. Este valor tiene 
que ser igual que el valor de transmisión de los bits desde el PIC. En caso de 
que sean diferentes la señal que obtendremos no se corresponderá con la que 
queremos obtener. 
Data bits: Este botón sirve para seleccionar el número de bits que se van a 
leer desde el buffer procedentes del PIC. Si en el PIC transmitimos 8 bits este 
valor tiene que valer 8, es decir, este valor tiene que ser igual que el del PIC. 
Enable Termination Char: Prepara el dispositivo serie para reconocer la 
terminación de carácter. 
 
4.7.2. Diagrama de Bloques 
El diagrama de bloques constituye el código fuente del VI. En el diagrama de 
bloques es donde se realiza la implementación del programa del VI para 
controlar o realizar cualquier procesado de las entradas y salidas que se 
crearon en el panel frontal. 
El diagrama de bloques incluye funciones y estructuras integradas en las 
librerías que incorpora LabVIEW. 
 
VISA resource name
VISA 
Configure 
Serial 
Port.vi
baud rate (9600)
data bits (8)
Enable Termination
Char (T)
VISA Read
1
String
Derivacion 1
float Volt1;
Volt1=(valor1*5)/256;
Volt1
valor1
Formula Node
 0 [0..2]
 
Fig. 4.26 Diagrama de Bloques 
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4.7.3. Comunicaciones serie por puerto RS-232 y Labview 
En las siguientes figuras, podemos observar la forma de realizar una 
comunicación por el puerto de comunicaciones RS-232 utilizando las librerías 
de Labview de las que disponemos para tal fin. 
La función de estas variables ha sido explicada en el apartado 4.7.1 
 
         
 
VISA Configure Serial Port: Inicializa el puerto serie seleccionado en “VISA 
resouse name” con los datos introducidos en “baude rate” y “data bits”. 
 
 
 
VISA Read: La variable “byte count” indica el número de bytes que se leerán 
del  buffer de entrada (read buffer) del puerto serie indicado en “VISA resouse 
name”. 
 
 
 
4.7.4. Representación de los resultados 
Los datos procedentes del puerto serie son caracteres ASCII. Pero nosotros 
hemos digitalizado una señal con valores decimales. Para conseguir el valor 
real de la señal digital tenemos que convertir estos caracteres ASCII en valores 
decimales. Las siguientes variables indican como realizar esta conversión. 
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String  To Array: Esta variable convierte un “string” en un “array de bytes”, es 
decir, convierte los caracteres ASCII en un array de bytes. 
 
 
 
 
Index Array: Convierte el  array de bytes en un número decimal. 
 
 
 
 
El valor decimal a la salida de Index Array no corresponde con el valor real de 
la señal antes del muestreo ya que señal ha sido digitalizada con una 
resolución de 8 bits y con un fondo de escala de 3 V. Para conseguir el valor 
decimal antes del muestreo hay que realizar el proceso inverso, multiplicar el 
valor decimal (valor1) obtenido por el fondo de escala (3 V) y dividirlo entre la 
resolución del conversor A/D (256 niveles). La “Formula Node” realiza esta 
operación matemática.  
 
A la salida de“Formula Node”  tenemos el valor decimal de la señal (volt1). 
 
 
 
Finalmente  representamos el valor volt1 en una gráfica. 
 
 
La comunicación serie, la hemos implementado en Labview utilizando la 
estructura “Sequence Structure”, que consta de uno o mas subdiagramas, o 
frames que se ejecutan de forma secuencial. Esto lo hemos hecho de esta 
forma para ir leyendo los diferentes canales del A/D. 
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4.8. Etapa de alimentación 
4.8.1. Alimentación general 
A la hora de alimentar nuestro circuito con una pila nos encontramos con el 
siguiente problema: la pila nos proporciona una tensión unipolar y algunos de 
nuestros dispositivos se alimentan con una tensión bipolar. El circuito de la fig. 
4.27 sirve para obtener una tensión simétrica y solucionar este problema. 
 
 
 
 
 
Fig. 4.27 Circuito de alimentación simétrica 
 
 
Como se puede observar en la figura anterior, partimos de dos pilas de 1,5 V y 
queremos obtener una tensión simétrica de ±1,5 V. Para conseguir los 1,5 V 
utilizamos un divisor de tensión (dos resistencias de 1 MΩ).  A continuación 
ponemos un seguidor de tensión que nos servirá para poder tener los 1,5 V a la 
salida del amplificador operacional. Esta será nuestra tensión de referencia o la 
masa de nuestro sistema. Los condensadores C7 y C8  sirven para eliminar el 
ruido de la alimentación. 
 
El amplificador operacional que hemos utilizado es un es un OPA336 y lo 
hemos seleccionado porque tiene muy bajo consumo (20 µA) y lo podemos 
alimentar con una tensión de 3 V, que es la alimentación de la pila que 
utilizamos. 
 
 De esta forma ya podemos alimentar nuestro  circuito con una tensión 
simétrica. 
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4.8.2 Alimentación Bluetooth 
A la hora de alimentar el modulo Bluetooth nos hemos encontrado con un 
problema a posteriori, y es que cuando la tensión de alimentación bajaba de los 
2,7 V el Bluetooth dejaba de transmitir. Para solucionar este problema hemos 
optado por el circuito de la fig. 4.28. 
 
 
 
 
 
Fig. 4.28 AS1320 
 
El AS1320 es un convertidor elevador de alta eficacia diseñado para generar 
un voltaje fijo de + 3,3 V. El AS1320 alcanza una eficiencia del 90 %. El mínimo 
voltaje de entrada es de 1,5V y la salida de voltaje es fijo a 3,3 V, y la salida de 
corriente permite suministrar hasta los 200 mA, para una entrada de 2 V. Con 
este circuito además de asegurar la alimentación del Bluetooth también 
reducimos el ruido que introduce dicho módulo cuando transmite datos. 
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4.9. Sistema final 
Llegados a este punto, ya hemos completado la implementación de todo 
nuestro sistema. El circuito resultante es el siguiente: 
 
 
 
 
 
Fig. 4.29 Sistema completo 
 
 
 
 
 
 
 
Resultados experimentales   47 
 
5. RESULTADOS EXPERIMENTALES 
A continuación se mostrarán algunas gráficas de las diferentes etapas del 
sistema obtenidas como fruto del diseño e implementación del circuito 
resultante. Para la señal de entrada se ha utilizado un simulador de pacientes 
que emula las variables biológicas como por ejemplo el electrocardiograma 
(ECG). Ver fig. 5.1. 
 
 
 
Fig. 5.1  Simulador de pacientes 
 
5.1. Etapa analógica 
En esta etapa se mostrarán diferentes gráficas. Algunas de ellas son por 
ejemplo la respuesta frecuencial tanto en modo común como en modo 
diferencial y el CMRR. Estas medidas se han realizado con dos amplificadores 
de instrumentación diferentes, el AD623 y el AD627. A raíz de estos resultados 
hemos acabado seleccionando el AD627 ya que hemos obtenido mejores 
resultados con él. 
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5.1.1. Respuesta frecuencial sin protecciones AD623 y AD627 
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Fig. 5.2 Respuesta frecuencial en modo común sin protecciones: a) AD627, b) 
AD623 
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Fig. 5.3  Respuesta frecuencial en modo diferencial sin protecciones: a) 
AD627, b) AD623 
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Fig. 5.4 CMRR: a) AD627, b) AD623 
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En estas gráficas se ha podido apreciar que las diferencias existentes entre el 
AD623 y el AD627 no son muy notables, sobretodo en la respuesta frecuencial 
en modo diferencial. Pero hemos escogido el AD627 porque el CMRR que 
obtenemos con el es mucho más definido que con el AD623. 
 
 
5.1.2 Respuesta frecuencial con protecciones AD627 
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Fig. 5.5 Respuesta frecuencial con protecciones: a) modo común, b) modo 
diferencial, c) CMRR 
 
Nuestro objetivo principal de la etapa analógica era conseguir un CMRR 
superior a los 70 dB que es lo que marca la normativa de ECG. En la figura 
anterior se puede observar claramente que el CMRR obtenido es superior al 
que marca la normativa, alrededor de los 90 dB. 
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5.1.3 Señal a la salida de la etapa analógica 
 
 
 
Fig. 5.6 Señal a la salida del amplificador de intrumentación 
 
5.2. Labview 
 
 
 
Fig. 5.7 Señal obtenida en Labview 
 
 
5.3. Sistema completo 
 
 
 
Fig. 5.8 Montaje del sistema completo
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 CONCLUSIONES 
Diseñar e implementar un ECG no es una tarea fácil ya que es un sistema muy 
delicado y sensible a ruidos y a interferencias. La utilización de cables 
apantallados nos ha permitido eliminar gran parte del ruido e interferencias que 
se acoplaban a nuestro sistema. De esta forma hemos mejorado 
considerablemente la calidad de nuestra señal electrocardiográfica. Los filtros 
analógicos que hemos implementado también han eliminado parte del ruido 
presente en la señal. 
 
En la parte analógica hemos obtenido una señal bastante limpia y con un 
CMRR bastante elevado, alrededor de los 100 dB (a 50 Hz). Esto ha sido 
posible gracias al amplificador de instrumentación (AD627). Hemos conseguido 
una ganancia de 1000 aproximadamente que corresponde a la ganancia 
teórica de dicho amplificador. 
 
La utilización de un reloj interno del PIC12F683 nos ha permitido poder 
disponer de tres canales del A/D, cosa que si hubiésemos utilizado un reloj 
externo solo podríamos utilizar dos canales. Una solución a este problema 
seria utilizar un microcontrolador con más pines pero eso haría aumentar 
ligeramente el tamaño de nuestro sistema pero reduciríamos de forma 
considerable el consumo. 
 
Por otra parte hemos conseguido que nuestro sistema sea de muy bajo 
consumo ( 3,6 mA) aunque si utilizáramos reloj externo superior al que hemos 
utilizado podríamos reducir aun más este consumo a cambio de aumentar 
ligeramente el tamaño del circuito.  
 
El tamaño de la placa prototipo que hemos realizado tiene unas dimensiones 
de 8 cm x 8 cm. Este tamaño lo podríamos reducir a unas dimensiones 
inferiores a 6 cm x 6 cm  
si implementamos nuestro circuito en un PCB y utilizando componente SMD. 
Este tamaño seria suficientemente pequeño como para llevarlo en un bolsillo.  
 
Respecto a las comunicaciones, el Bluetooth nos ha permitido poder disponer 
de la señal electrocardiográfica que hemos obtenido en cualquier sitio que 
disponga de una un PC con plataforma Windows. 
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ANEXO 1 
 
PIC 12F683: Características generales 
1.1. Organización de la memoria 
 
Los microcontroladores PIC 12F683 poseen dos bloques de memoria 
separados, la memoria de programa y los bancos de registros. Las posiciones 
de la memoria de datos son de 1 byte cada una y las de la memoria de 
programa de 13 bits. Para direccionar los datos hacen falta 7 bits para elegir 
posición dentro de un determinado banco y 1 bit más para seleccionar el 
banco, ya que pueden existir dos bancos de registros. 
  
 
1.1.1. Memoria de programa 
 
 La memoria de instrucciones puede tener una capacidad mínima de 2k 
palabras de 14 bits hasta una máxima de 8k palabras de la misma longitud. 
Durante la fase de búsqueda, la dirección de la instrucción la proporciona el 
contador de programa, el cual normalmente se auto incrementa en la mayoría 
de las instrucciones, excepto en las de salto.  
 
 Al tener cada posición de memoria un tamaño de 14 bits, en las 
instrucciones del programa están implícitas las direcciones de los registros o 
memoria de datos. En una sola palabra se agrupa el código de la instrucción y 
su dirección. De los 14 bits, 7 se utilizan para indicar su dirección, lo que da un 
máximo direccionable en la memoria de datos de 128 bytes por banco de 
registros.  
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1.2. Banco de registros y memoria de datos 
 
 Los registros son de 8 bits y están formados por cuatro bancos como se 
puede ver en la Fig. 1.1: 
 
 
 
Fig. 1.1 Banco de registros del PIC 12F683 
 
 En las primeras posiciones de dichos bancos se encuentran los registros de 
funciones especiales, seguidos a continuación por los registros de 
proposición general o memoria de datos.  
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 La memoria de trabajo o acumulador (w) de 1 byte en la SRAM es un registro 
de almacenamiento temporal. Este registro no puede ser accedido de forma 
directa, pero su contenido sí puede moverse a otro registro al que sí puede 
accederse directamente. Cada operación aritmética que se realiza utiliza el 
registro w. 
 
 La memoria de datos EEPROM de 256 bytes en el PIC12F683 puede 
almacenarse de forma indefinida cualquier dato que se desee retener cuando 
se apague la alimentación. Esta memoria es de 8 bits y no forma parte del 
espacio normal direccionable, y sólo es accesible en lectura y escritura a través 
de dos registros. 
 
 
1.3. Registros con funciones especiales 
 
Los registros de funciones especiales o registros de control tienen como 
cometido gobernar el funcionamiento de los recursos del microcontrolador. 
 
 
1.3.1. Registro de estado (Status) 
 
Ocupa las posiciones 03h y 83hdel PIC. Es uno de los registros más 
importantes, cuyos bits controlan funciones vitales del microcontrolador. En la 
Fig. 1.2  se muestra la estructura y la misión de cada uno de sus bits. 
 
 
 
Fig. 1.2 Registro de Estado 
 
El bit IRP hace la selección de bancos para el direccionamiento indirecto, tal y 
como se ha visto en el punto anterior y los bits RP1:RP0 lo hacen para el 
direccionamiento directo. Los bits TO y PD, no se pueden escribir, son 
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banderas que indican la causa por la que se ha producido el reset del PIC y 
permiten actuar en consecuencia: Z es la bandera de cero, DC bandera de 
acarreo en el 4º bit de menor peso y C bandera de acarreo en el 8º bit. 
 
 
1.3.2. Registro de opciones (Option_reg) 
 
El registro de opciones se encuentra en las posición 81h, puede ser leído y 
escrito y contiene varios bits para la configuración de las asignaciones del pre 
divisor al TMR0 o al WDT, la interrupción externa y el TMR0.  
GPPU es el bit de conexión de las resistencias de polarización;  
INTDEG selecciona el tipo de flanco para la interrupción GP2/INT, según esté a 
0 o a 1 será ascendente o descendente. 
  
T0CS selecciona la fuente de reloj para el TMR0 y T0SE el tipo de flanco activo 
para el TMR0. PSA indicará la asignación del divisor de frecuencias al WDT o 
al TMR0.  
 
Finalmente, los bits PS2:PS0 asignan la tasa del valor del divisor de 
frecuencias, y difiere dependiendo del predivisor que se haya asignado al 
TMR0 o al WDT. 
Los detalles de todo lo comentado sobre este registro se encuentran en la 
siguiente figura: 
 
 
 
Fig. 1.3 Registro de opciones 
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1.3.3. Registro de interrupciones (INTCON) 
 
 
 
Fig. 1.4 Registro de interrupciones 
 
Puesto que los microcontroladores PIC de la gama media admiten 
interrupciones, requieren un registro encargado de su regulación. La 
operatividad de sus bits se entenderá mejor cuando se explique la operatividad 
de las interrupciones. En la Fig. 1.4 se ofrece la estructura y la misión de los 
bits del registro INTCON.  
  
 El bit GIE concede o cancela la activación global de las interrupciones. PEIE, 
TOIE, INTE y GPIE activan o desactivan las interrupciones en periféricos, 
TMR0, interrupciones externas. El resto de bits son banderas de estado. 
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1.4. Recursos comunes 
 
1.4.1. Oscilador principal 
 
Para la generación de los impulsos de reloj internos los PIC12F683 disponen 
de cuatro alternativas, debiendo el usuario seleccionar el más adecuado y 
programar adecuadamente los bits FOSC1 y FOSC0 de la palabra de 
configuración, que establecen la configuración entre las siguientes: 
 
- LP: Oscilador de cristal de cuarzo o resonador cerámico de baja potencia 
- XT: Cristal o resonador cerámico 
- HS: Oscilador de cristal o resonador de alta velocidad 
- RC: Oscilador formado por una red resistencia condensador 
 
 En la figura siguiente se ofrece un circuito para las alternativas que usan 
cristal de cuarzo o resonador. 
 
 
Fig. 1.5 Esquema para configuraciones LP, XT y HS 
 
Cuando no se requiere una gran precisión en la generación de impulsos de 
reloj, se puede emplear una red RC mucho más económica. En este caso, la 
frecuencia de oscilación viene determinada por los valores de resistencia y de 
los condensadores exteriores, así como de la temperatura de funcionamiento. 
 
 
 
Fig. 1.6 Esquema para configuración RC 
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1.4.2. Perro guardián (WDT) 
 
El Perro guardián vigila que el programa no se "cuelgue" y dejen de ejecutarse 
las instrucciones secuénciales del mismo tal como lo ha previsto el diseñador. 
Para realizar esta labor de vigilancia, el perro guardián da un paseo por la CPU 
cada cierto tiempo y comprueba si el programa se ejecuta normalmente; en 
caso contrario, el perro provoca un reset, reinicializando todo el sistema. 
  
 Para evitar que se desborde el WDT y genere un reset, hay que recargar o 
refrescar su cuenta antes de que llegue el desbordamiento. Este refresco, que 
en realidad consiste en ponerle a 0 para iniciar la temporización, se consigue 
por software con las instrucciones CLRWDT y SLEEP.  
 
 
1.4.3. Temporizador TMR0 
 
El TMR0 en los PIC12F683 es un contador ascendente de  8 bits, que puede 
funcionar con reloj interno o externo y ser sensible al flanco ascendente o 
descendente. Se le puede asigna el divisor de frecuencia, y además posee la 
posibilidad de generar una interrupción cuando se desborda. 
  
 El TMR0 se comporta como un registro de propósito especial ubicado en la 
posición 1 del área de datos. Para trabajar con TMR0 se pueden utilizar las 
siguientes fórmulas en el caso que los impulsos de reloj provengan del 
oscilador interno con un periodo de Tosc.  
 
Tiempo = 4 · Tosc · (Valor cargado en TMR0) · (Rango del Divisor) 
Valor a cargar en TMR0 = (tiempo / 4 · Tosc) · (Rango del Divisor) 
 
En la Fig. 1.7 se ofrece el diagrama de bloques del TMR0 y el preescaler que 
comparte con el WDT. Obsérvese que existe un bloque que retrasa dos ciclos y 
cuya misión consiste en sincronizar el momento del incremento producido por 
la señal T0CKI con el que producen los impulsos del reloj interno. Cuando no 
se usa el Divisor de frecuencia, la entrada de la señal de reloj externa es la 
misma que la salida de dicho Divisor.  
 
Fig. 1.7 Diagrama de bloques del TMR0 
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1.4.4. Reset 
 
El reset de los microcontroladores puede ser originado por las siguientes 
causas:  
 
 1ª  Conexión de la alimentación (POR: Power-On-Reset)  
 2ª Activación de la patita MCLR (Master Clear Reset) durante una operación 
normal.  
 3ª  Activación de MCLR en el estado de Reposo o SLEEP.  
 4ª Desbordamiento del Perro guardián.  
 
 Como se aprecia en el esquema de la Fig. 1.8 de la página siguiente, 
cualquiera de estas posibilidades introduce un nivel bajo en la entrada S del 
flip-flop y pone en marcha un temporizador propio que origina un flanco 
ascendente en la salida Q que supone la generación del reset interno.  
 
El bloque temporizador de la figura produce un retraso en la generación del 
reset para dar tiempo a que se estabilice la tensión VDD de alimentación y la 
frecuencia del oscilador principal. Este temporizador está gobernado por un 
oscilador RC independiente. 
 
 
 
Fig. 1.8 Diagrama de bloques del circuito de Reset 
 
Los bits TO y PD del Registro de Estado toman el valor correspondiente según 
la causa que haya provocado el reset.   
 
TO  PD   Estado tras el RESET 
0  0   WDT en el modo “SLEEP” 
0  1   WDT en el modo normal 
1  0   MCLR en el modo SLEEP 
1  1   Conexión de la alimentación (POR) 
u  u   MCLR en el modo normal 
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1.4.5. Modo de reposo (Sleep) 
 
 Este modo especial de funcionamiento ocasiona un consumo muy bajo y se 
entra en él con la ejecución de la instrucción SLEEP. Con esta instrucción 
ocurren las siguientes acciones:   
 
1. Si el perro guardián está activado, se refrescara su valor (se borra) pero 
sigue funcionando normalmente. 
2. El oscilador principal del sistema deja de funcionar. 
3. Los puertos de E/S mantienen el mismo estado que tenían antes de ejecutar 
SLEEP. 
4. Los bits TO y PD del registro de estado toman los valores 1 y 0, 
respectivamente. 
 
 Para salir del estado de Reposo hay dos posibilidades: 
 
1ª Se activa la patita MCLR y se genera un reset. 
2ª El Perro guardián que  estaba activo cuando se ejecuto SLEEP  se desborda 
y genera un  reset. 
 
 Para conocer la causa por la que se ha salido del Estado de Reposo se 
analizan los bits TO y PD.  
 
 
1.5. Interrupciones 
 
Una interrupción consiste en una detención del programa en curso para realizar 
una determinada rutina que atienda la causa que ha provocado la interrupción. 
Es como una llamada a subrutina, que se origina por otra causa que por una 
instrucción del tipo CALL. Tras la terminación de la rutina de interrupción, se 
retorna al programa principal en el punto en que se abandono. 
 
Las causas que originan una interrupción pueden ser externas, como la 
activación de una patita con el nivel lógico apropiado, e internas, como las que 
pueden producirse al desbordarse un temporizador, como el TMR0. 
 
En las aplicaciones industriales, las interrupciones son un producto muy 
potente para atender los acontecimientos físicos en tiempo real. Las 
interrupciones evitan que la CPU explore continuamente el nivel lógico de una 
patita o el valor de un contador. 
 
 Los PIC12F683 tienen dos posibles fuentes de interrupción: 
 
 1ª. Desbordamiento del TMR0 
 2ª. Cambio de estado en el comparador analógico 
 
 En la figura siguiente se ofrece el esquema lógico que controla la generación 
de la interrupción, cuando aparece un nivel alto en su línea INT de salida. 
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Fig. 1.9 Lógica de control para la generación de la interrupción 
 
Cada causa de interrupción esta controlada mediante dos líneas o señales. 
Una de ellas actúa como una bandera de señalización que indica si se ha 
producido o no el acontecimiento, mientras que la otra es el permiso o 
prohibición de la interrupción en si. 
 
El valor que se aplica a las señales de entrada del circuito de gobierno de las 
interrupciones proviene del que tengan los bits de los registros INTCON, PIR1 y 
PIE1.  
 
El bit GIE de activación global del permiso de interrupción, situado en el 
registro INTCON, se borra automáticamente cuando se reconoce una 
interrupción para evitar que se produzca otra cuando se atiende a la inicial. Al 
retornar de la interrupción, el bit GIE se vuelve a activar. 
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2. Periféricos 
2.1. Puertos de entrada y salida 
 
Las patitas de comunicación de los microcontroladores se agrupan en 
conjuntos llamados puertos porque dejan entrar y salir la información al 
procesador o pines. Dichos puertos deben soportar las líneas que precisan los 
distintos periféricos que hay integrados en la cápsula. Cuantos más periféricos 
dispone el modelo, exige más líneas de comunicación y mayor numero de 
patitas, con más multiplexado de señales. 
 
Los Puertos de E/S de los PIC12F683 disponen de versiones con 8 patitas con 
6 puertos de E/S. Tienen 4 Conversor A/D, 2 temporizadores y un  modulo 
CCP. 
 
Consta de 6 patitas o líneas (GP0-GP5). Todas, menos GP3 y la GP5, pueden 
actuar como E/S digitales o como canales de entrada para el Conversor AD. La 
patita AN2, además de E/S digital puede funcionar como entrada de reloj 
externo para el TMR0. 
 
 
2.2. Conversor analógico digital 
 
El módulo de conversión Analógico/Digital dispone de seis entradas para los 
dispositivos de 8 pines. 
 
Es un conversor analógico a digital de 10 bits con una tensión de referencia 
que puede ser interna (VDD) o externa (entra por la patita AN3/Vref). En cada 
momento la conversión solo se realiza con la entrada de uno de sus canales, 
depositando el resultado de la misma en el registro ADRES y activándose la 
bandera ADIF, que provoca una interrupción si el bit de permiso 
correspondiente esta activado. Además, al terminar la conversión el bit 
GO/DONE se pone a 0.  
 
 
 
Fig. 1.10 Conversor AD con 8 canales para entradas analógicas 
 
El módulo de A/D tiene cuatro registros que son: ADRESH, ADRESL, ADCON0 
y ADCON1. 
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Para gobernar el funcionamiento del CAD se utilizan el ADCON0 y el ANSEL. 
El primero, que se muestra en la Fig. 1.1, selecciona el canal a convertir con 
los bits CHS <2:0>, activa al conversor y contiene la bandera que avisa del fin 
de la conversión (ADIF) y el bit GO/DONE. 
  
 
 
Fig. 1.11 Registro ADCON0 
 
El registro ANSEL establece las entradas que son digitales y analógicas, así 
como el tipo de tensión de referencia (interna o externa). 
 
ADFM selecciona el formato del resultado de la conversión, con justificación 
izquierda o derecha. PCFG3:PCFG0 son los bits de configuración de los 
canales de entrada del conversor. Se utilizan para configurar las patillas como 
E/S digital o como entrada analógica de acuerdo con la tabla de la figura 
siguiente. 
 
 
 
Fig. 1.12 Registro ANSEL 
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Finalmente, se describen de forma resumida los pasos para realizar una 
conversión en el CA/D: 
 
 1º. Se configura correctamente el CA/D programando los bits de los registros 
de control. 
 2º. Se autoriza o prohíbe la generación de interrupción al finalizar la 
conversión, cargando los bits del PIE1. 
 3º. Para iniciar la conversión se pone el bit GO/DONE = 1. Hay que tener en 
cuenta el tiempo que durara la conversión. 
 4º. Se detecta el final de la conversión bien porque se genera la interrupción, 
o bien porque se explora cuando el bit GO/DONE = 0. 
 5º. Se lee el resultado de la conversión en el registro ADRES. 
 
Los registros ADRESH:ADRESL contienen los 10 bits resultado de la 
conversión A/D. Cuando se completa la conversión A/D, el resultado se guarda 
en los registros y se pone a cero el bit GO/DONE y el flag de fin de conversión 
ADIF (PIR1<6>) se pone a 1. Después de que el conversor A/D se ha 
configurado como se quiere, la selección del canal debe realizarse antes de 
hacer la adquisición.  Los canales de entrada analógica deben tener los 
correspondientes bits del registro TRIS seleccionados como entradas.  
  
 
2.3. Temporizador TMR1 
 
El TMR1 es un Temporizador/Contador  ascendente de 16 bits, por lo que esta 
implementado mediante dos registros específicos TMR1H y TMR1L, que 
contienen el valor del conteo en cada momento. El valor de registro TMR1H-
TMR1L evoluciona desde 0000h hasta FFFFh, en cuyo instante activa la 
bandera TMR1IF y vuelve a 0000h. Como fuente de los impulsos de reloj 
existen tres alternativas: 
 
 1ª. Generación interna (4 TOSC) 
 2ª. Generación mediante un oscilador externo controlado por cristal que se 
conecta a las patitas RC0/T1OSO/T1CKI y RC1/T1OSI/CCP2. El oscilador se 
activa poniendo a 1 el bit T1OSCEN del registro T1CON. El bit TMR1CS del 
registro T1CON selecciona entre el reloj interno o externo. 
 3ª. Trabaja en modo contador de eventos, cuando los impulsos externos a 
contar se aplican a la patita RC0/T1OSO/T1CKI. 
 
La fuente de los impulsos de reloj aplica a un Divisor de Frecuencias que los 
divide por 1, 2, 4 u 8, según el valor de los bits <1:0> (TICKPS) del registro 
T1CON. El reloj externo puede estar sincronizado o no con el interno, según el 
bit T1SYNC de T1CON. El interno siempre es síncrono. T1OSCEN habilita el 
oscilador, #TlSYNC es el bit de control de sincronización de la señal de 
entrada, TMR1CS selecciona la fuente de reloj y TMR1ON activa el 
temporizador TMR1. Fig. 1.13 Y Fig. 1.14. 
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Fig. 1.13 Esquema del TMR1  
 
 El periodo en T1CKI es preciso que tenga una duración mínima de 4.TOSC. 
 
En el modo de Reposo cuando funciona en modo síncrono, el TMR1 deja de 
incrementarse pues se desconecta el circuito de sincronismo. En forma 
asíncrona el TMR1 sigue contando durante el modo de reposo, por eso se 
puede emplear como un reloj de tiempo real y para sacar del modo de Reposo 
al sistema. También en modo asíncrono se puede usar como base de tiempos 
en operaciones de Captura y Comparación. El modulo CCP pone a 0 el TMR1 
cuando se produce una Captura o una Comparación. 
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Fig. 1.14 Registro T1CON 
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ANEXO 2 
 
PROGRAMACIÓN DEL MICROCONTROLADOR 
2.1. Funciones del compilador PCW de CCS 
 
A continuación se explicarán las funciones del compilador PCW que hemos 
utilizado para realizar el código fuente del microcontrolador. 
 
• #INCLUDE <Nombre_Fichero> 
#INCLUDE "Nombre_Fichero" 
 
Esta directiva hace que el compilador incluya en el fichero fuente el texto que 
contiene el archivo especificado en <Nombre_Fichero>. 
 
Si el nombre del fichero se incluye entre los símbolos '< >' el compilador busca 
el fichero en el directorio INCLUDE. 
 
Si se pone entre comillas dobles " " el compilador busca primero en el directorio 
actual o directorio de trabajo y si no lo encuentra, entonces lo busca en los 
directorios INCLUDE del compilador. 
 
Ejemplo: 
 
#include <12f683.H> 
#include "reg_C84.h" 
 
 
• #FUSES opciones 
 
Esta directiva define qué fusibles deben activarse en el dispositivo cuando se 
programe. Esta directiva no afecta a la compilación; sin embargo, esta 
información se pone en el archivo de salida. Si los fusibles necesitan estar en 
formato Parallax, hay que agregar PAR en opciones. Utilizar la utilidad 
PICCHIPS para determinar qué opciones son válidas para cada dispositivo. La 
opción SWAP tiene la función especial de intercambiar, los bytes alto y bajo de 
los datos que no son parte del programa, en el archivo Hex. Esta información 
es necesaria para algunos programadores de dispositivos. Algunas de las 
opciones más usadas son: 
 
LP, XT, HS, RC 
WDT, NOWDT 
PROTECT, NOPROTECT 
PUT, NOPUT (Power Up Timer) 
BROWNOUT, NOBROWNOUT 
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Ejemplo: 
 
#fuses HS, WDT 
 
 
• #USE DELAY (CLOCK=frecuencia) 
 
Esta directiva indica al compilador la frecuencia del procesador, en ciclos por 
segundo, a la vez que habilita el uso de las funciones DELAY_MS() y 
DELAY_US(). 
 
Opcionalmente podemos usar la función restart_WDT() para que el compilador 
reinicie el WDT durante el retardo. 
 
Ejemplos: 
#use delay (clock=20000000) 
#use delay (clock=32000, RESTART_WDT) 
 
 
• #USE RS232 (BAUD=baudios, XMIT=pin, RCV=pin...) 
 
Esta directiva le dice al compilador la velocidad en baudios y los pines 
utilizados para la I/O serie. Esta directiva tiene efecto hasta que se encuentra 
otra directiva RS232. 
 
La directiva #USE DELAY debe aparecer antes de utilizar #USE RS232. Esta 
directivahabilita el uso de funciones tales como GETCH, PUTCHAR y PRINTF. 
Si la I/O no es estandar es preciso poner las directivas FIXED_IO o FAST_IO 
delante de #USE RS232. 
 
 
• PUTC() 
 
Esta funcion envía un carácter a la patilla XMIT del dispositivo RS232. Es 
preciso 
utilizar la directiva #USE RS232 antes de la llamada a esta función para que el 
compilador pueda determinar la velocidad de transmisión y la patilla utilizada. 
La 
directiva #USE RS232 permanece efectiva hasta que se encuentre otra que 
anule la anterior. 
 
Ejemplo: 
 
if (checksum==0) 
putchar(ACK); 
else 
putchar(NAK); // NAK carácter de respuesta negativa 
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• SETUP_ADC(mode) 
 
Esta función configura (permite establecer los parámetros) del conversor 
analógico/digital. Para el chip 14000, esta función establece la corriente de 
carga. Los modos son los siguientes: 
 
ADC_OFF 
ADC_CLOCK_DIV_2 
ADC_CLOCK_DIV_8 
ADC_CLOCK_DIV_32 
ADC_CLOCK_INTERNAL 
 
Ejemplo: 
 
setup_adc( ADC_CLOCK_INTERNAL ); 
 
 
• DELAY_MS(time) 
 
Esta función realiza retardos del valor especificado en time. Dicho valor de 
tiempo es en milisegundos y el rango es 0-65535. 
Para obtener retardos más largos así como retardos 'variables' es preciso 
hacer 
llamadas a una función separada; véase el ejemplo siguiente. 
Es preciso utilizar la directiva #use delay(clock=frecuencia) antes de la llamada 
a esta función, para que el compilador sepa la frecuencia de reloj. 
 
Ejemplos: 
 
#use delay (clock=4000000) // reloj de 4 MHz 
delay_ms( 2 ); // retardo de 2ms 
 
void retardo_segundos(int n) { // retardo de 'n' segundos; 0 <= n => 255 
for (; n!=0; n--) 
delay_ms( 1000 ); // 1 segundo 
 
 
• RESTART_WDT() 
 
Esta función reiniciará el timer del watchdog. Si habilitamos el timer del 
watchdog, debe llamarse periódicamente a RESTART_WDT() para prevenir el 
reseteo del procesador. 
 
Ejemplo: 
 
while (!done) { 
restart_wdt(); 
. 
} 
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• SETUP_TIMER_1(mode) 
 
Esta función inicializa el timer1. Los valores de mode deben ordenarse juntos, 
tal como se muestra en el ejemplo. El valor del timer puede leerse y puede 
escribirse utilizando GET_TIMER1() y SET_TIMER1(). 
 
Los valores de mode son: 
 
o T1_DISABLED  o T1_EXTERNAL_SYNC  o T1_DIV_BY_2 
o T1_INTERNAL   o T1_CLK_OUT    o T1_DIV_BY_4 
o T1_EXTERNAL  o T1_DIV_BY_1    o T1_DIV_BY_8 
 
Ejemplos: 
 
setup_timer_1 ( T1_DISABLED ); 
setup_timer_1 ( T1_INTERNAL | T1_DIV_BY_4 ); 
setup_timer_1 ( T1_INTERVAL | T1_DIV_BY_8 ); 
 
 
• SETUP_VREF(mode) 
 
Sólo los PIC de la serie 16c62x pueden usar esta función (véase el archivo de 
cabecera 16c620.h), donde mode puede ser: 
 
FALSE (desactivado) 
VREF_LOW VDD*VALUE/24 
VREF_HIGH VDD*VALUE/32 + VDD/4 
 
En combinación con VALUE y opcionalmente con VREF_A2. 
 
Ejemplo: 
 
SETUP_VREF (VREF_HIGH | 6); // Con VDD=5, el voltage es 
// (5*6/32) + 5/4 = 2.1875V 
 
 
• SETUP_ADC_PORTS(value) 
 
Esta función configura los pines del ADC para que sean analógicos, digitales o 
alguna combinación de ambos. Las combinaciones permitidas varían, 
dependiendo del chip. 
 
Las constantes usadas también son diferentes para cada chip. Véase el archivo 
de 
cabecera *.h para cada PIC concreto. Las constantes ALL_ANALOG y 
NO_ANALOGS son válidas para todos los chips. 
 
Algunos otros ejemplos de constantes son: 
RA0_RA1_RA3_ANALOG 
 
Anexo 2    73 
 
Esto hace que los pines A0, A1 y A3 sean analógicos y los restantes sean 
digitales. Los +5v se usan como referencia; véase el siguiente ejemplo: 
 
RA0_RA1_ANALOG_RA3_REF 
 
Las patillas A0 y A1 son analógicas; la patilla RA3 se usa como voltaje de 
referencia y todas las demás patillas son digitales. 
 
Ejemplo: 
 
Setup_adc_ports( ALL_ANALOG ); 
 
 
• SETUP_ADC(mode) 
 
Esta función prepara o configura el conversor A/D. Para la serie 14000 esta 
función establece la corriente de carga. Véase el archivo 14000.H para los 
valores según el modo de funcionamiento. Los modos son: 
o ADC_OFF 
o ADC_CLOCK_DIV_2 
o ADC_CLOCK_DIV_8 
o ADC_CLOCK_DIV_32 
o ADC_CLOCK_INTERNAL 
 
 
Ejemplo: 
 
setup_adc(ADC_CLOCK_INTERNAL); 
 
 
 
• SET_ADC_CHANNEL(canal) 
Especifica el canal a utilizar por la función READ_ADC(). El número de canal 
empieza en 0. Es preciso esperar un corto espacio de tiempo después de 
cambiar el canal de adquisición, antes de que se puedan obtener lecturas de 
datos válidos. 
 
Ejemplo: 
 
set_adc_channel(2); 
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• i=READ_ADC() 
 
Esta función lee el valor digital del conversor analógico digital. Deben hacerse 
llamadas a SETUP_ADC() y SET_ADC_CHANNEL() en algún momento antes 
de la llamada a esta función. 
 
Ejemplo: 
 
setup_adc( ALL_ANALOG ); 
set_adc_channel( ); 
while ( input(PIN_B0) ) { 
delay_ms( 5000 ); 
value = read_adc(); 
printf("A/D value = %2x\n\r",value); 
} 
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2.2. Código fuente del microcontrolador 
 
 
 
 
 
